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АЛЬГІНАТ, ГІДРОКСИАПАТИТ, КАРБОНОВІ НАНОТРУБКИ, 
МІКРОХВИЛЬОВЕ ВИПРОМІНЮВАННЯ, НАНОКОМПОЗИТИ, 
СТРУКТУРА, ФІЗИКО-МЕХАНІЧНІ ВЛАСТИВОСТІ, ХІТОЗАН  
Об’єкт дослідження – процеси формування гібридних біоматеріалів з 
інкорпорацією лікарських препаратів та in vitro дослідження кінетики 
вивільнення цих препаратів у модельне біологічне середовище; фізичні 
властивості, структура, склад та біоактивність апатит-полімерних зразків; 
механічні властивості композитів; біосуміснсть та цитотоксичність 
біоматеріалів з вмістом іонів та наночастинок оксидів металів.  
Мета роботи – синтез та структурно-спектральні дослідження новітніх 
біополімер-апатитних матеріалів для ремоделювання кісткової тканини і 
забезпечення контрольованого вивільнення лікарських засобів; розробка 
методик отримання функціональних наноструктурованих матеріалів в різних 
лікарських формах (порошки, гідрогелі, плівки, гранули, скафолди)  
Зроблено наступне: синтезований композитний матеріал на основі 
гідроксиапатиту (НА), альгінату натрію (Alg) і оксиду графена (GO) з 
поліпшеними механічними характеристиками для застосування у 
біоінженерії кісткової тканини; синтезований під впливом мікрохвильового 
опромінення  композит на основі НА, Alg та мікрочастинок ZnO з 
протимікробними властивостями; розроблена методика отримання 
біоактивних покриттів з  НА, брушиту (DCPD ), на титановому субстраті, 
обробленому  плазмо-електролітичним окисленням (РЕО); отримані ZnO та 
ZnO/Alg покриття демонструють зони інгібування росту бактерій; 
поліелектролітний композит на основі HA, Alg та хітозану (CS) з вмістом 
фулерену С60, був синтезований у вигляді мембрани для стоматології та 
гранул, що забезпечують пролонговане вивільнення лікарських засобів. 
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ПЕРЕЛІК УМОВНИХ ПОЗНАЧЕНЬ ТА СКОРОЧЕНЬ 
 
Alg – альгінат 
HА (ГА) – гідроксиапатит 
ЕД – електронна дифракція 
кдHА – кальцій дефіцитний гідроксиапатит 
КТ – кісткова тканина 
МБцК – мінімальна бактерицидна концентрація 
МІК – мінімальна інгібуюча концентрація 
Ме – метал 
ПЕМ – просвічуюча електронна мікроскопія  
XRD – рентгенівська дифракція 
TЕМ – растрова електронна мікроскопія 
СS – хітозан 
СТ – сполучна тканина 
ТКФ – трикальційфосфат 
УЗ – ультразвукове випромінювання 
НВЧ – надвисокочастотне випромінювання  
PBS – фосфатний буферний розчин 
SBF – модельний фізіологічний розчин 
ТПФ – трикальцій фосфат 
РФА, RFA – рентгено-флуоресцентний аналіз 
TGA – термогравіметричний аналізатор 
TDA – диференційний термічний аналізатор 
СН – хлоргексидину біглюконат 
MW – мікрохвильове випоромінення 
GO – оксид графену 
C60 Full – фуллерен 
CHX – хлоргексидин біглюконат 
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ВСТУП 
 
При створенні біоматеріалів медичного призначення в останні 
десятиліття використовується біоміметичний хімічний синтез, який 
відтворює біологічні принципи будови тканин. Модифікація неорганічними 
біоактивними іонами та наночастинками матеріалів для ортопедичних 
імплантатів з метою ініціації контрольованих реакцій в оточуючих тканинах 
набуває широкого застосування в медичному матеріалознавстві. Визначено, 
що включення невеликої кількості таких іонів до структури біоапатиту 
суттєво впливає на його властивості [1]. Наприклад, іони цинку сприяють 
збільшенню щільності КT, запобігають втраті кісткової маси, покращують 
адгезію білків та підвищують антибактеріальну активність [2]. Zn володіє 
антибактеріальними властивостями і є металевим елементом, необхідним для 
проліферації клітин та реконструкції позаклітинного матриксу [3-5]. Zn2+ 
також здатний стимулювати утворення епітелію під час загоєння ран. ZnO 
підвищує життєздатність клітин та остеогенетичну здатність [6], тому 
ретельно досліджується як потенційний новий антибактеріальний засіб [7-9]. 
Крім того, у роботах [10,11] було повідомлено, що зменшення розміру 
частинок ZnO сприяє збільшенню розчинності біоматеріалу та підвищенню 
його антимікробної активності.  
В якості добавок неорганічного походження до складу біоматеріалів 
включають карбонові наночастинки (CNP) завдяки їх унікальним 
властивостям, пов’язаним в першу чергу з їх високорозвиненею активною 
поверхнею. Серед CNP є окрема група на основі графену, яка називається 
матеріалами сімейства графену (GFMs). Структура всіх GFMs представлена 
як матеріал, що має товщину одного атома та складається з атомів вуглецю, 
та має структуру сотових грат. Це надає карбоновим наночастинкам 
вийняткових функціональних та механічних властивостей [12]. Важливим 
фактором у створенні нанокомпозитів на основі графену є дисперсія в 
полімерній матриці, оскільки через високу питому площу поверхні графен 
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має тенденцію до утворення агломератів завдяки взаємодії ван дер Ваальса 
[13]. Порівняно з гідрофобним чистим графеном, оксид графену (GO) містить 
як гідрофобні, так і гідрофільні області, які надають йому амфіфільних 
властивостей [14]. Реактивні групи, розташовані на поверхні GO (наприклад, 
гідроксил, епоксид та карбоніл), можуть взаємодіяти з полімерами, 
біомолекулами, ДНК, білками, квантовими точками, надаючи їм 
багатофункціональних можливостей для різних біологічних та медичних 
застосувань [15]. Численні функціональні групи кисню в базальній площині 
та межі GO можуть генерувати міжфазну зв'язок з гідроксильними групами 
Alg, дозволяючи однорідний розподіл GO в матриці Alg [16]. Було показано, 
що GO проявляє антибактеріальну активність [17].  
Серед CNP, фуллерен (C60) є найбільш стійкою молекулою (М.М. 720 
м.м., ΔH = −8,06 ккал / моль). Він має унікальну структуру, що складається з 
sp2 атомів вуглецю та утворює високо-симетричну решітку. C60 є акцептором 
електронів із дією сильного відновника, який може приймати до 6 
електронів. Ця унікальна фізико-хімічна особливість C60 робить його 
перспективним матеріалом для біомедицини [18]. C60 є окислювачем і може 
утворювати активні форми кисню, зокрема, під дією УФ-опромінення [19]. 
С60 та його водні розчини можуть проявляти антиоксидантні властивості в 
організмі, головним чином, нейтралізуючи та / або приєднуючись до АТФ та 
вільних радикалів [20]. Водні суспензії С60 проявляють відносно сильну 
антибактеріальну активність, яка залежить від розміру частинок: менші 
агрегати мають більш високу антибактеріальну активність [21]. 
В останнє десятиліття велика увага приділялася доставці ліків та 
системам випуску лікарських засобів на основі наночастинок різного 
походження, включаючи CNP, завдяки їх здатності розтинати клітинні 
мембрани [22]. Поверхневі властивості, гідрофільність, розміри та форма 
дозволяють використовувати CNP в якості транспортного засобу для 
контролю випуску різних модельних лікарських засобів у клітини [23]. 
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Ще одна широка область застосування композитних матеріалів на 
основі НА – утворення захисних покриттів на металевих імплантатах для 
стоматології та ортопедії. Металеві матеріали, переважно титан та його 
сплави, широко застосовуються в медицині як імплантати для заміни твердої 
кісткової тканини. Однак через відсутність або погану біоактивність та 
остеопровідність металевих матеріалів є велика ймовірність їх відторгнення, 
а також можуть відбуватися післяопераційні запальні процеси [24], а 
агресивні умови рідин організму сприяють біологічній корозії металевих 
імплантатів. Тривала біоактивна дія покриттів залежить від їх механічних 
властивостей та ступеню їх протидії факторам навколишнього середовища, в 
яких знаходиться імплантат. 
Підвищення механічних властивостей покриттів на основі CaP 
відбувається за рахунок їх нанесення на поверхню пористого оксидного 
шару, збагаченого іонами кальцію та фосфору. Метод плазмо-
електролітичного окислення (ПЕО) може бути використаний як ефективний 
метод попередньої обробки поверхні. ПЕО - це комбінація високовольтного 
розряду з електрохімічним окисленням або мікродуговим окисленням. 
Покриття з ПЕО характеризуються високими механічними 
властивостями, корозійною стійкістю, міцними зв’язками з поверхнею та 
біоактивністю [25-27]. Залежно від застосування поверхня анодованого 
типового субстрату може бути збагачена керамічними частинками [28], 
специфічними білками [29], препаратами [30] або полі(молочно-ко-
гліколевою кислотою)-амоксициліном, як гібридний матеріал для 
стоматологічних застосувань. Серед різних технологій, що використовуються 
для нанесення покриттів для медичних імплантатів [31], метод термічної 
депозиції з водного розчину (TSD) був введений Куродою [32] та 
вдосконалений нашою групою [33]. 
Таким чином, робота в рамках даного проекту присвячена створенню 
біополімерних композитних матеріалів та покриттів на основі НА, 
визначенню фізичних основ формування їх складу, застосуванню в апатит-
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біополімерних пористих матрицях для контрольованої доставки лікарських 
засобів в зону імплантації. 
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1 РОЗРОБКА ТА ДОСЛІДЖЕННЯ БІОАКТИВНИХ ПОЛІМЕР-
АПАТИТНИХ МАТЕРІАЛІВ З ВМІСТОМ ЧАСТИНОК 
НЕОРГАНІЧНОГО ПОХОДЖЕННЯ 
1.1 Композитний матеріал з покращеними механічними 
властивостями на основі гідроксиапатиту, альгінату та оксиду графену 
для лікування твердої кісткової тканини  
 
Матеріали 
Порошок GO (Sigma-Aldrich, США), нітрат кальцію тетрагідрат Ca(NO3) 
∙ 4H2O, хлорид кальцію CaCl2, діамоній дигідрофосфат ((NH4)2HPO4), 
гідроксид амонію NH4OH, (Sinopharm Chemical Reagent Co., Ltd), альгінат 
натрію (низька в'язкість, E407, Китай), фармацевтична 0,05 мас.% 
хлоргексидину біглюконат (СН).  
 
 
Рисунок 1.1 – Приготування композицтів HA-Alg, з вмістом GO. 
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Технологічна схема отримання гранул показана на рис. 1.1 і включає 
наступні етапи: 
Alg-GO: порошок GO диспергували у надчистій воді для приготування 
вихідного розчину з концентрацією 0,9 мг/мл. Потім цей водний розчин 
протягом 2 год (40 кГц) піддавали ультразвуковій обробці, згідно з 
технологією описаною у [34]. Вихідний розчин GO додавали до 2% розчину 
натрію Alg для забезпечення концентрації GO в Alg - 15 та 150 мкг/мл 
відповідно. Суміші обробляли ультразвуком протягом 10 хв. В результаті 
утворилися однорідні колоїдні суспензії Alg-GO. 
Гідрогель НА: отримували згідно з описаним раніше способом [35] 
Коротко, для синтезу НА 0,38 М (NH4)2HPO4 розчин додавали по краплях до 
0,5 М розчину Са(NO3)2 · 4H2O. Після коригування значення pH до 10,5 
додаванням розчину аміаку маточну суспензію переносили у споживчу 
мікрохвильову піч (МВт) для її опромінення протягом 3 хв. Потім продукт 
охолоджували, промивали і центрифугували для отримання гідрогелю НА з 
вмістом вологи близько 85 мас.%. 
Гранули НА-Alg-GO були отримані раніше описаним методом. Коротко, 
гідрогель HA поступово додавали до колоїдних суспензій Alg-GO з масовим 
співвідношенням 1:1 і обробляли ультразвуком протягом 1 хв. Суміші капали 
у 0,25 М розчин хлориду кальцію протягом 24 годин з подальшим 
промиванням та сушкою утворених кульок. Вміст GO (у перерахунку на 
порошок) в отриманих гранулах НА-Alg-GO становив 0,0004% та 0,004% по 
відношенню до порошку HA. Зразки назвали HA-Alg-GO та HA-Alg-10GO 
відповідно. Зразок HA-Alg, що не містить GO, використовувався в якості 
контролю в подальших дослідженнях. 
ТЕМ-дослідження. Зображення ТЕМ та електронно-дифракційна 
картина (ED) композитів (рис. 1.2 А-С) вказують на утворення голкоподібних 
кристалітів НА та їх агломератів розмірами 100 нм і більше. ED підтвердила 
наявність фази НА. Збільшення вмісту GO знижує ступінь кристалічності 
композиту, про що свідчить ослаблення дифракційного кільця [002] на 
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спектрах ED. Як було сказано вище, середній розмір частинок GO у водному 
розчині становить близько 1 мкм. Дисперсія GO в розчині Alg призводить до 
розподілу наночастинок GO розміром 20-30 нм. Очевидно, що Alg в 
комплексі з ультразвуковим змішуванням є вигідними умовами рівномірного 
розподілу частинок GO. 
 
 
Рисунок 1.2 – TEM-зображення та ЕД-спектри експериментальних зразків: A) 
HA-Alg; В) HA-Alg-GO; С) HA-Alg-GO10; D) результати розподілу GO у 
водному розчині (0,15 мг / мл) 
 
XRD дослідження. На рис. 1.3 А показані дифрактограми від висушених 
при 37 oC композитів HA-Alg, HA-Alg-GO та HA-Alg-10GO. Дифрактограми 
досліджуваних зразків вказують на наявність лише однієї фази - HA (JCPDS 
01-086-0740). Як було зазначено вище, НА був синтезований під впливом 
МВт. За даними RFA, атомне співвідношення Ca/P у композитах становить 
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1,65, тоді як для стехіометричного HA це відношення становить 1,67. 
Параметри кристалічної решітки, обчислені в площинах (002) та (211) для 
отриманого HA (a = 0,9385 нм; c = 0,6882 нм), також відрізняються від 
стехіометричних (a = 0,9421 нм; c = 0,6881 нм), що означає формування 
кальцій-дефіцитного НА з малим вмістом карбонату. Цей факт 
підтверджується спектроскопією FTIR, яка вказує на смугу поглинання 
карбонатів у 870 см-1 [36]. Продукти мають низьку кристалічність, що 
характерно для сирого (термічно необробленого) HA. Середній розмір 
кристаліту для піків дифракції (002) становить приблизно 30 нм. 
 
 
Рисунок 1.3 – А) Рентгенограми експериментальних зразків: HA-Alg (1), HA-
Alg-GO (2) та HA-Alg-10GO (3); B) Спектр FTIR зразка НA-Alg 
 
Дослідження FTIR. Характерні ІЧ-смуги для зразка НA-Alg показані на 
рис.1.3B. Дані FTIR для всіх експериментальних зразків показують основні 
вібраційні смуги, що належать до HA. Є смуги 3574 та 631 см-1 гідроксильної 
групи (OH) [37]. Смуги з піками при 1038, 960, 602 та 562 см-1 відповідають 
вібраціям груп РО4
3- у НА [38]. Alg представляє дві характерні смуги 
поглинання приблизно 1626 та 1422 см−1, що відповідають асиметричним та 
симетричним коливанням розтягування COO- груп відповідно [39]. Для 
зразків, що містять GO, залишаються всі вібраційні смуги, характерні для 
зразка HA-Alg, вільного від GO (дані не показані). Це підтверджує 
14 
 
відсутність хімічної взаємодії між GO та іншими компонентами. Можна 
припустити наявність фізичної адсорбції між ними або інтеркаляції 
молекулярної структури НА-Alg між шарами GO. 
Дослідження набрякання та in vitro біоактивності. Коефіцієнт 
набрякання визначали для оцінки здатності дослідних зразків зберігати їх 
стійкість форми у фізіологічних умовах та їх адсорбційну здатність. 
Розрахували також відносну вологість зразків як різницю ваги між 
висушеними зразками при 37 °С та ліофілізованими (рис. 1.4В). Доведено, 
що додавання GO знижує ступінь набухання композитів і, навпаки, покращує 
їх стійкість форми. Збільшення вмісту GO в HA-Alg-10GO в 10 разів 
призводить до збільшення швидкості набряку приблизно на 8% порівняно з 
HA-Alg-GO. Цей факт можна пояснити збільшенням щільності. Відносна 
вологість також збільшується після додавання GO. Це можна пояснити 
здатністю самого GО адсорбувати та утримувати воду через водневі зв’язки. 
Біоактивність композитів оцінювали через їх вплив на рН фізіологічного 
розчину. Випробування in vitro проводили шляхом замочування 
досліджуваних зразків у SBF при рН = 7,33. Скляні пробірки з 200 мг 
кожного зразка та 10 мл SBF постійно перемішували при 37 oC. Значення рН 
фіксувались через регулярні інтервали часу та їх зміни показано на 
рис. 1.4 А. Чистий SBF використовувався як контрольний. 
Тест на біоактивність показав, що рН контрольного SBF (без проби) не 
змінюється протягом періоду спостереження. У той же час рН SBF у 
пробірках, що містить проби, змінюється під час експерименту, що вказує на 
взаємодію з SBF, що означає їх біоактивність. Спочатку HA розчиняється, 
вивільняючи іони Са2+ та PO4
3- у SBF. Зі збільшенням концентрації іонів 
розчин SBF стає перенасиченим цими іонами і знову відбувається осадження. 
Механізм утворення нової апатитової фази включає обмін між розчином Са2+ 
і Н+, що провокує підвищення значення рН. Поступове підвищення значень 
pH також може бути пов’язане з наявністю домішок карбонату з повітря, що 
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призводить до утворення карбонат-заміщеного апатиту. Підвищення pH 
сприяє утворенню ядер апатитів. 
  
 
Рисунок 1.4 – А) Вплив композитів на значення pH SBF; Б) ступінь 
набрякання композитів і відносна вологість; C) Концентрація вивільненої 
протягом 120 год CH з експериментальних зразків (мкг/мл). Примітка: р≤0,05 
 
Дослідження ВЕРХ. Кінетика вивільнення лікарських засобів з 
експериментальних зразків представлена на рис. 1.4 С. Графік залежності 
вивільненого СН будували в залежності від часу інкубації. 
Вивільнення СН зі зразка HA-Alg відбувається майже рівномірно 
протягом усього періоду дослідження і триває протягом 72 год. Через 72 год 
концентрація СН у PBS починає знижуватися через розведення, що 
відбувається шляхом додавання аликвотів свіжого PBS після кожного 
відбору проб. На рис. 1.4 С можна виділити три основні стадії вивільнення 
лікарських засобів від зразків, що містять GO: до 4 год, від 4 до 24 год, від 24 
до 120 год. На першому етапі відбувається вивільнення поверхнево 
16 
 
адсорбованого СН. Зразок HA-Alg-10GO демонструє підвищену швидкість 
вивільнення СН та найбільшу кількість вивільненого СН на цій стадії. Цей 
факт можна пояснити високорозвиненою поверхнею GО та його підвищеною 
здатністю адсорбувати рідину. Під час другої (4-24 год) стадії набухання 
композитів відбувається через гідратацію, що створює умови для подальшої 
дифузії лікарських засобів із зразків. Зразок, що не містить GО, має меншу 
стійкість форми та його набрякання відбувається швидше, а вивільнення 
лікарського препарату контролюється як дифузією, так і руйнуванням 
гранул. 
 HA-Alg-GO має більш високу швидкість вивільнення ліків на другій 
стадії порівняно з HA-Alg-10GO. Це можна пояснити тим, що HA-Alg-GO 
менш щільний через менший вміст GO у композиті, що сприяє дифузії 
лікарських засобів. На третьому етапі вихід лікарського засобу з зразка HA-
Alg близький до HA-Alg-GO. HA-Alg-10GO на третьому етапі демонструє 
найбільш рівномірне і тривале вивільнення СН. Вивільнення СН з HA-Alg-
GO та HA-Alg-10GO триває відповідно 96 та 120 год. 
Дослідження міцності на стиск. Результати дослідження міцності на 
стиск для експериментальних композитів представлені в Таблиці 1.1 та на 
Рис. 1.5. 
Як видно з рис.1.5 А, додавання GO в HA-Alg трохи збільшує міцність 
на стиск зразка. Максимальна відносна деформація перед руйнуванням 
лежить в межах (0,1– 0,14) для трьох типів зразків. Взагалі таке збільшення 
міцності для зразків, що містять GО, пов'язане з високим співвідношенням 
сторін та відмінними механічними властивостями графена (питома поверхня 
- 2630 м2/г, міцність на розрив - 130,5 ГПа, а модуль Юнга - близько 1,0 ТПа) 
[40]. Таким чином, підвищення міцності для зразків, що містять GO, можна 
пояснити також скріпленням частинок GO з матрицею HA-Alg, що 
призводить до ефективного перенесення напруги на GО. 
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Рисунок 1.5 – А. Міцність на стиск експериментальних гранул, виміряна при 
одноосному стисненні. B, C, D Діаграми «навантажувально-
розвантажувальних робіт» гранул HA-Alg, HA-Alg-GO та HA-Alg-10GO, 
виміряні при одноосному стисканні протягом трьох циклів навантаження 
відповідно 
 
На рис. 1.5 В-D представлені діаграми «навантажувально-
розвантажувальних робіт» досліджуваних зразків. Оцінка модуля Юнга (E) 
показала, що зразки, що містять GO, мають досить високий модуль Юнга 
порівняно з контрольним HA-Alg. 
Поліпшення механічних властивостей композитів пояснюється, 
головним чином, сумісністю та специфічною взаємодією Alg гідроксильних 
груп з функціональними групами GО. Поліпшені властивості на розрив 
приписуються водневому зв’язку GO та Alg. Структура композиту Alg-GO 
призводить до більш рівномірного розподілу напружень і мінімізує наявність 
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центру концентрації напруги, тим самим значно підвищуючи механічні 
властивості нанокомпозиту. Крім того, хімічне зшивання між листами GО 
може бути підвищене додаванням двовалентних іонів Са2+ під час утворення 
гранул, що призводить до посилення механічних властивостей 
композитів [41].  
Дослідження in vivo. Зразок HA-Alg-GO імплантували у стегнову кістку 
щура для дослідження протягом 30 днів його остеоінтеграційної здатності. 
Мікроскопічне дослідження виявило, що область дефекту була 
заповнена імплантованим HA-Alg-GO (рис. 1.6 А). Біоматеріал відрізнявся 
кольором і структурою, що свідчить про зміну його властивостей. Фрагменти 
біоматеріалу в зоні дефекту оточені новою кістковою тканиною різної 
зрілості. Між новосформованими кістковими трабекулами у 
міжтрабекулярних просторах були червоний та жовтий кістковий мозок. З 
крайових областей кісткові трабекули виростали всередину шаром 
біоматеріалу, оточеного фрагментами гнилого імплантованого матеріалу. 
Прямо прилеглі до області дефекту фрагменти кори кістки були тісно 
зрощені з новоствореною кістковою тканиною (рис. 1.6 В). На кісткових 
трабекулах спостерігали високу щільність остеоцитів. 
Новостворена кісткова тканина оточувала фрагменти біоматеріалу. 
Утворення сполучних шарів не спостерігалося (рис. 1.6 С). Ніяких ознак 
запальної реакції в кістковому мозку або в місцях дефекту не спостерігалося. 
В області імплантації резорбція біоматеріалу синхронно протікала з 
формуванням нових кісткових тканин. 
Таким чином, на 30-й день, імплантований в ретегральну кістку 
біоматеріалу HA-Alg-GO, частково розсмоктувався і замінювався на 
новоутворену кісткову тканину. Матеріал має високу остеопровідність та 
остеоінтегративність, про що свідчить відсутність руйнування та запалення. 
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Рисунок 1.6 – А) Дефектна зона заповнена композиційним матеріалом HA-
Alg-GO з розташованими кістковими трабекулами (BT); Б) композитні 
матеріали HA-Alg-GO оточені кістковою тканиною (BT); В) Новоутворена 
кісткова тканина (ВТ) навколо фрагментів складеного матеріалу. Аналіз 
проводили на 30-й день після імплантації. Збільшення × 200 
 
Висновки: 
Були синтезовані гранули HA-Alg, з вмістом GO. Утворення при 
опроміненні MW кальцій-дефіцитного НА (Са/Р = 1,65) з малим вмістом 
карбонату підтверджується за допомогою рентгенологічного та 
рентгенофлуоресцентного аналізу. Alg діє як диспергатор і забезпечує 
рівномірний розподіл частинок GO в матриці Alg після обробки 
ультразвуком. Наночастинки GO у поєднанні з зшитими іонами Ca2+ Alg 
макромолекулами сприяють посиленню механічних властивостей отриманих 
кульок. HA-Alg-10GO мають набагато вищий модуль Юнга (1325 МПа) 
порівняно з HA-Alg (793 МПа). Додавання GO збільшує щільність матеріалу 
з 2,03 до 2,11 г/см3 і знижує ступінь набухання в PBS зі 103 до 61% для HA-
Alg та HA-Alg-10GO відповідно. 
ВЕРХ демонструє подовження вивільнення СН на 48 год з НА-Alg-10GO 
порівняно з пробою, що не містить GO. Дослідження in vitro (вимірювання 
pH) та in vivo (на моделі щурів) доводять гарну біоактивність, 
остеопровідність та остеоінтегративність, відсутність руйнування кісткової 
тканини та запалення. 
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1.2 Композитний матеріал на основі гідроксиапатиту, альгінату та 
мікрочастинок оксиду цинку з антибактеріальними властивостями 
 
В ході виконання проекту під впливом мікрохвильового опромінення  
синтезували та комплексно вивчали наноструктурований композитний 
матеріал на основі НА, Alg та мікрочастинок ZnO. Біоматеріал був 
виготовлений у формі гранул та гідрогелю, що забезпечить заповнення 
дефектів складної геометрії з мінімальним зазором між кісткою та 
імплантатом. 
Матеріали.  
Кальцій нітрат тетрагідрат Ca(NO3)2 ∙ 4H2O, діамоній гідрофосфат 
(NH4)2HPO4, 25% розчин аміаку,  цинку нітрат Zn(NO3)2 , натрію альгінат. 
Методика отримання НА. 19,7г Ca(NO3)2 ∙ 4H2O і 6,6 г (NH4)2HPO4 
окремо розчиняли у 500 мл дистильованої води. Розчин гідрофосфату амонію 
додавали по краплях (1 мл/хв) до розчину кальцій нітрату тетрагідрату. При 
цьому кінцеві  концентрації сполук кальцію та фосфору становили 0,167 М та 
0,1 М, відповідно. Значення рН = 10,5 досягався додаванням 40 мл 25% 
розчину аміаку до суміші реагентів при перемішуванні.  
Утворення HA відбувалося відповідно до наступної реакції: 
10Ca(NO3)2 ∙ 4H2O + 6(NH4)2HPO4 + 8NH4OH = Ca10(PO4)6(OH)2 + 20NH4NO3 + 10H2O 
Після змішування компонентів і корегування рН до заданого рівня, 400 
мл реакційної суспензії переносили в мікрохвильову піч Samsung M1712NR, 
з метою мікрохвильового випромінювання (MW) в 2 етапи, а саме: 
потужністю 300 Вт протягом 3 хвилин, а потім 450 Вт протягом 5 хвилин з 
подальшим подальшим охолодженням. Важливо, що утворення 
нанокристалітів HA під впливом MW відбувається в одну стадію (без 
утворення проміжних СаР фаз) в результаті швидкого поглинання енергії 
випромінювання реакційною системою з миттєвою дегідратацією іонів Са2+, 
PO4
3- та OH- та створенням сприятливих умов для їх взаємодії (рис. 1.7).  
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Потім зразок кілька разів промивали дистильованою водою до 
досягнення нейтрального рН суміші.  
Після промивання та відділення твердої фракції був отриманий  
гідрогель НА із вмістом вологи близько 85%.  
Методика отримання ZnO та композиту HA-ZnO. 4 мл 3 мас.% 
розчину альгінату натрію додавали до 200 мл 0,2 М розчину цинку нітрату 
гексагідрату. Утворення ZnO починалося після додавання 15 мл 25 мас.% 
розчину аміаку та  нагрівання реакційної суміші до температури 80 °С при 
магнітному перемішуванні. Охолоджену суміш багатократно промивали 
дистильованою водою до нейтрального значення  рН. Отриману фракцію 
ZnO відокремлювали центрифугуванням. Продукт, висушений при 37 °С, 
подрібнювали до порошку з дисперсією ≤ 63 мкм. Для утворення HA-ZnO 
композиту 0,3 г порошку ZnO (≤ 63 мкм) додавали до 6,0 г гідрогелю НА 
(85% вологи), отриманого вищеописаним способом та  перемішували під 
дією УЗ (в подальшому це зразок HA-ZnO) 
Методика отримання гранул HA-Alg-ZnO. Для приготування гранул 
HA-Alg-ZnO до суспензії HA-ZnO додавали 2 мас.% водного розчину 
альгінату натрію у ваговому співвідношенні 1:1. Суміш перемішували в 
апараті УЗДН потужністю 75 Вт протягом 12 хвилин з подальшою 
дисперсією в 0,125 М розчині хлориду кальцію та витримкою протягом 25 
хвилин та 18 годин. Після промивання та висушування при температурі 37оС 
утворені гранули були використані для досліджень як зразок HA-Alg-ZnO. 
Гранули HA-Alg (в подальшому контрольний зразок HA-Alg) були 
виготовлені за вище описаною технологією, але без додавання оксиду цинку. 
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Рисунок 1.7 – Схема виготовлення композиційного полімерно-апатитового 
матеріалу у вигляді намистин, легованих наноструктурованими частинками 
ZnO (a) та частинками ZnO (b) 
 
XRD дослідження. Рентгено-структурні дослідження зразків довели 
утворення фази HA (HA-JCPDS 01-084-1998) з  середніми розмірами 
кристалітів - 39,6 нм. У той же час синтезовані частинки ZnO складалися з 
гексагональної фази ZnO (a = 0,3242 нм, c = 0,517 нм, JCPDS 00-001-1136), 
середній розмір кристалітів становив 25,5 нм. Рентгенівські спектри цих 
зразків, а також композитів HA-Alg та HA-Alg-ZnO приведені на рис. 1.8.  
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Рисунок 1.8  –  Рентгенівські дифрактограми від зразків композиційних 
матеріалів та їх компонентів: ZnO та HA, виготовлених під впливом MW та 
відпалених при 900 °C; HA-Alg та HA-Alg-ZnO. Основні піки позначені 
індексами Міллера, а також літерами: Н - гідроксиапатит, Z – ZnO 
 
ТЕМ дослідження. Морфологію синтезованих зразків досліджували за 
допомогою TEM, див. рис. 1.9.  
Зразок HA представлений кристалітами голкоподібної форми (рис. 
1.9с), яка є характерною для кісткового апатиту.  
Аналіз частинок ZnO за допомогою TEM показує, що нанокристаліти 
ZnO (до 50 нм) представлені включеннями кубічної структури (рис. 1.9а) з 
параметрами решітки a = 0,427 нм і переважно шестикутною структурою 
(рис. 1.9b) з параметрами решітки a = 0,32427 нм, b = 0,32427 нм і c = 0,51499 
нм. Цей факт може бути пояснений особливостями виготовлення оксиду 
цинку. Як було сказано вище, зародження ZnO відбувалося з проходженням 
електричного струму, подальше зростання кристалітів та осадження 
продукту здійснювалося нагріванням реакційної суміші до 80 °C. Оскільки 
похибка методу рентгенівської дифракції становить приблизно 5-6% об'ємної 
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частки фаз, а концентрація кубічної фази ZnO не перевищує цей поріг, 
включення кубічної фази оксиду цинку не могли бути ідентифіковані в 
області дифракційного спектру під високим кутом (рис. 1.9).  
 
  
Рисунок 1.9 – ТЕМ-зображення кристалітів та електронно-
дифракційних моделей ZnO з помітними наногранулами: з кубічною 
решіткою (шкала 20 нм) (а), з шестикутною решіткою (шкала 200 нм) (б); НА 
із помітними наногранулами та дифракційними кільцями (с) 
 
FTIR-спектроскопія. FTIR-спектроскопія була використана для 
досліджень взаємодії функціональних груп компонентів у зразках HA-ZnO та 
HA-Alg-ZnO. (рис.1.10)  
Спектр чистого НА представлений характерними коливаннями: 
вібраційні смуги в області 562 та 602 см-1 відповідають  ν4 коливанням груп 
O-P-O. Пік при 962 см-1 відповідає симетричним (ν1) коливанням фосфатних 
груп [42]. Діапазон з піком у 1026 см відноситься до асиметричних ν3 
коливань P-O [43]. Полоса на відстані 1420 см-1 належить до розтягуючих 
(ν1) коливань групи CO3, що свідчить про утворення частки карбонатного 
апатиту під впливом мікрохвильового випромінювання під час синтезу [34]. 
Діапазон близько 1640 см-1 пов'язаний з коливаннями зв’язків Н-О-Н в 
адсорбованих молекулах води [44]. Смуги з піками при 3734 см-1 належать до 
поверхневих гідроксильних груп, а також до адсорбованих молекул води 
[45]. Після додавання мікрокристалічного ZnO до гідрогелю НА, всі 
характерні коливання НА зберігаються в спектрі, але смуга P-O зміщується з 
1026,6 до 1030,9 см-1, що може свідчити про порушення симетрії молекули 
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НА. Значні зміни ІЧ-спектру відбулися після додавання альгінату натрію до 
системи (рис. 1.10в). З'явились специфічні для альгінату коливання: піки 
3435 см–1 та 2987,5–2901,2 см-1 відносять до коливань вільних та зв’язаних з 
воднем ОН– груп у карбонових кислотах відповідно [46]. Пік при 1615 см–1 
відповідає карбонілу –C = O. Деформація –O – H (вторинна гідроксильна 
група) в C – O – H перекривається коливаннями P ―O і подається як 
інтенсивний пік при 1056 см-1. Деформація ОН-групи в СООН показана на 
піку 892 см -1. Відбувається зсув піку від 1030 см – 1 до 1056 см-1, значне 
розширення коливальної смуги після введення альгінату до складу 
композиту, а також зміни коливань ОН у карбоксильних групах альгінату 
(1340, 1030 , 1097, 947, 890 см-1). Ці зміни можуть свідчити про утворення 
нових хімічних зв’язків у композитному матеріалі. Можна припустити, що 
карбоксильні групи альгінату іонізуються до COO– і утворюють Н-зв’язок 
або інше з'єднання під час утворення композиту HA-Alg-ZnO. 
 
Рисунок 1.10 – FTIR спектри синтезованих зразків: HA (крива a), HA-
ZnO (крива b) та HA-Alg-ZnO (крива c) 
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Дослідження ступеню набрякання. Вплив часу експозиції зразків в 
зшиваючому розчині CaCl2, при формуванні гранул на їх здатність 
адсорбувати рідину вивчали в розчині PBS при різних значеннях рН. 
Випробування на набряк проводили протягом 24 годин щодо HA-Alg та  HA-
Alg-ZnO гранул, час витримки яких у розчині CaCl2 становив 25 хвилин (рис. 
1.11а) та 18 годин (рис. 1.11б). Ступінь набрякання досліджували при 
значеннях рН 4,5 та 7,3 з урахуванням умов резорбції живого організму та 
утворення нової кісткової тканини, викликаної специфічними клітинами 
остеобластів та остеокластів у межах зазначених значень рН.  
Результати показують, що ступінь набрякання зразків збільшується при 
введенні ZnO в композит. Збільшення часу витримки в розчині, що зшиває, 
призводить до зниження ступеня набрякання. Виявилось, що зразки з 
вмістом ZnO дещо менш чутливі до набрякання в нейтральному середовищі 
при рН = 7,3, ніж у кислому при рН = 4,5.  
Залежно від часу витримки в зшиваючому розчині, пористість 
контрольного HA-Alg становить 5-15%, тоді як пористість HA-Alg-ZnO 
становить 35-50%. Збільшення пористості сприяє збільшенню кількості 
ділянок для адгезії та проліферації клітин, що утворюють нову кісткову 
тканину, і є однією з вирішальних вимог до біоматеріалів. 
 
  
Рисунок 1.11 – Ступінь набрякання (в %) гранул  HA-Alg та HA-Alg-
ZnO з часом витримки в CaCl2: 25 хвилин (a) та 18 годин (b) 
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Антимікробна активність. Дослідження антимікробної активності 
матеріалу HA-Alg-ZnO щодо E. coli ATCC 25922 та S. aureus ATCC 25923 
проводили методом дискової дифузії в агар. Для антибактеріальної проби 
використовували 0,1 мл суспензії HA-Alg-ZnO, в якій вміст активної 
речовини (ZnO) становив 0,7 мг та 0,1 мл HA-Alg (як контроль).  
Зони інгібування для зразків, що містять ZnO, становили близько 10 
мм, що вказує на незначну антимікробну активність композиту, причиною 
якої може бути слабка дифузія діючої речовини з композиту в агар. Зразки 
без вмісту ZnO не проявляють інгібування росту для обох бактеріальних 
культур. Наявність зони гальмування росту вказує на біоактивну дію 
частинок ZnO. Результати випробувань щодо S. aureus ATCC 25923 та E. coli 
ATCC 25922 показані на рис. 1.12.  
 
 
Рисунок 1.12 – Тест антибактеріальної активності HA-Alg (контроль) та 
HA-Alg-ZnO щодо S.aureus ATCC 25923 (a) та E. coli ATCC 25922 (b) 
 
Запропонований антибактеріальний механізм композиційного 
матеріалу HA-Alg-ZnO полягає у виділенні в середовище іонів цинку. 
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Вивільнені іони Zn2+ мають істотний вплив на пригнічення активного 
транспорту, а також на метаболізм амінокислот та порушення 
функціонування ферментативної системи бактерій. Згідно з роботами [46,          
47], цей механізм найбільш підходить для наноструктурованих кристалів 
ZnO, коли швидкість процесу виходу Zn2+ збільшується зі зменшенням 
розміру частинок ZnO, що також безпосередньо впливає на розмір зони 
інгібування. Детальна інформація представлена в таблиці 1.1.  
 
Таблиця 1.1 – Залежність розміру зони затримки росту від концентрації 
ZnO 
Концентрація ZnO 
Зони затримки росту, мм 
E.coli S.aureus 
10 мг/мл 29±2 19±1 
15 мкг/мл - - 
0,5 мг/мл 
- - 
- 12±1 
7 мг/мл 10±1 10± 
 
Наявність інгібуючої зони вказує на те, що механізм біоактивної дії 
частинок ZnO передбачає порушення бактеріальної мембрани після 
формування високореактивних кисневих молекул (ROS) на поверхні ZnO 
частинок  з наступним утворенням молекул перекису водню, які призводять 
до загибелі бактеріальних клітин. Ми припускаємо, що наночастинки ZnO з 
кубічною структурою (параметр решітки a = 0,427 нм) вносять більший 
внесок у антибактеріальну активність, ніж наночастинки з гексагональною 
структурою (параметри решітки a = 0,32427 нм, b = 0,32427 нм та c = 
0,51499). 
Пояснення базується на тому, що лише наночастинки ZnO з 
шестигранною структурою можуть утворювати хімічний зв’язок з 
гідроксиапатитом. Фосфати цинку та кальцію відомі як нерозчинні у воді. 
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Наночастинки ZnO з кубічною структурою не утворюють хімічних зв'язків з 
фосфатами і, таким чином, з більшою ймовірністю утворюють частинки іонів 
ROS і Zn2+, які можуть взаємодіяти з білком і надають потенційний вплив на 
патогенез ВПГ-1 [47].  
 
Висновки: 
 Дослідження XRD та EDS показали утворення гідроксиапатиту з 
відношенням мас Са/Р = 2,15, що відповідає стехіометричному апатиту.  
Введення ZnO у склад композиту збільшує його пористість і ступінь 
набрякання в фосфатному буферному розчині PBS.  
Збільшення часу зшивання в розчині CaCl2, призводить до зниження 
ступеню набрякання.  
Зразки, що містять ZnO, менш чутливі до набрякання в нейтральному 
середовищі при рН = 7,3, ніж у кислому середовищі при рН = 4,5.  
Зазначена концентрація ZnO в композитному матеріалі на основі НА 
забезпечує слабку антимікробну активність. 
  
30 
 
2 РОЗРОБКА ТА ДОСЛІДЖЕННЯ ПОКРИТТІВ НА МОДЕЛЬНИХ 
ТИТАНОВИХ СУБСТРАТАХ МЕТОДОМ ТЕРМІЧНОЇ ДЕПОЗИЦІЇ 
2.1 Біоактивні покриття з гідроксиапатиту та брушиту на 
модифікованих методом плазмо-електролітичного окислення Ti6Al4V  
субстратах  
 
Технологія TSD заснована на залежності розчинності СаР від
температури. Нагріваючи субстрат у насиченому водному розчині, можна 
отримати твердий осад безпосередньо на поверхні субстрату. Фазовий склад 
покриття змінюється залежно від рН, температури та іонної концентрації 
компонентів реакційної суміші [48]. Раніше TSD застосовували для 
осадження тільки CaP на Ti-сплавах без обробки  ПЕО. В даному дослідженні 
метод був застосований для отримання також і біоактивних покриттів ZnO та 
ZnO/Alg на металевих (Ti6Al4V) субстратах. 
Методика. Для отримання ПЕО-покриття підкладку Ti6Al4V 
механічно відшліфовували за допомогою абразивних паперів SiC (400–800) з 
подальшою анодизацією протягом 5 хв. в 0,1М Ca(H2PO4)2 при напрузі 300 В 
і щільності струму 100mA/cm2 (блок живлення: Kikusui PWR800H, Японія). 
Сплав Ti використовували як анод, а титанову сітку використовували як 
катод. Брушит (DCPD) наносили на попередньо оброблену ПЕО підкладку 
методом TSD з 200мл розчину, що містить 0,01М CaCl2 та 0,006М H3PO4 при 
рН 6,52. Пропусканням змінного струму через підкладку протягом 30 хвилин 
субстрат нагрівали до 85 °С. 
Для запобігання спонтанного утворення фосфату кальцію у всьому 
об’ємі використовували систему охолодження. Реакція утворення DCPD 
наступна: 
Ca2+ + HPO4
2- + 2 H2O → CaHPO4 * 2 H2O 
Для нанесення покриттів з HA застосовували вище описаний метод, але 
температура субстрату складала 140 °C. Реакція утворення HA наступна: 
5Ca2+ + 3PO4
3- + 10OH- → Ca5(PO4)3OH + 9 OH
- 
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Дослідження та обговорення. Структуру отриманих покриттів 
досліджували за допомогою рентгенівської дифракції (XRD; DRON 3 LTD '' 
Буревестник''), рентгенівської флуоресценції (XRF; ElvaX Light SDD) та 
скануючої електронної мікроскопії (SEM; FEI Inspect S 50). 
На рис. 2.1 показано SEM зображення механічно відполірованої 
поверхні титанової підкладки (A) та підкладки, обробленої методом PEO (B). 
 
 
Рисунок 2.1 – Морфологія поверхні субстратів Ti6Al4V: (A) - до 
обробки ПЕО; (B) - після ПЕО 
 
Поверхня Ti6Al4V субстрату перед обробкою ПЕО типова для 
вихідного матеріалу (рис. 2.1А). Пори на оброблюваній поверхні (рис. 2.1В) є 
типовими для ПЕО і утворювалися під час явищ мікророзряду внаслідок 
високої напруги та виділення кисню під час процесу ПЕО [49]. Інтенсивність 
пороутворення залежить від анодного потенціалу, щільності струму та 
тривалості обробки. Пори мають різні розміри і рівномірно розподіляються в 
оксидному шарі (від 0,5 до 6 мкм). На основі вимірювань XRF можна 
зробити висновок, що шар ПЕО складається з оксидів (переважно TiО2) з 
включеними оінами кальцію та фосфору [50]. Утворення подібної пористої 
поверхні призводить до збільшення шорсткості поверхні, що підвищує 
адгезію створюваного шару фосфату кальцію. 
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Згідно теорії утворення фосфату кальцію, розчинність зменшується зі 
збільшенням температури. Кореляційний зв’язок між продуктом 
розчиненості HA Ksp (mol/dm
-3) і температурою T (K) виражається рівнянням: 
lg Ksp = - 8219.41/T – 1.6657 – 0.098215 T 
При нагріванні водного розчину, в якому присутні іони Ca2+  та PO4
3-, 
відбувається осадження різних фосфатів кальцію. Серед них особливий 
науковий інтерес представляють DCPD та HA через їх привабливу біологічну 
реакцію на середовища in vivo. Іонні продукти (Кіп) цих двох сполук такі: 
Kip(DCPD) = [Ca
2+] [НPO4
2-];  Kip(HA) = [Ca
2+]5[PO4
3-]3[OH], 
де [X] - молярна концентрація. 
Підвищення концентрації Kip = Ksp або рН розчину призводить до 
осадження CaP за умови Kip = Ksp. Як показано, розрахунками згідно рівняння 
lg Ksp85 = -59.8 і lg Ksp140 = -62.1, або Ksp85> Ksp140. 
Отже, використання методу TSD дає можливість отримати на 
титановому субстраті два різних монофазних покриття CaP з бажаною 
кристалічною фазою. Описані закони є основою формування 
експериментального покриття. 
На рис. 2.2 показані зображення покриттів HA (A, B) та DCPD (D, E). 
Покриття HA має товщину 300 мкм, щільне і складається як з голкоподібних, 
так і пластинчастих кристалітів. Покриття DCPD значно меншої товщини (50 
мкм) з голкоподібними кристалітами. 
Морфологія отриманих покриттів визначається як температурою їх 
осадження, так і структурою молекул, що утворюють покриття. Молекула 
НА (M.M. 502) має гексагональну решітку, тоді як DCPD (M.M. 172) має 
моноклінну решітку. Значна різниця між цими молекулами викликає 
переважаючий ріст кристалітів DCPD, порівняно з HA. Відповідно до 
гістограм розподілу розмірів (рис. 2.2 С, F), середні розміри агломератів 
найбільших фракцій HA та DCPD складають відповідно 4,4 мкм та 7 мкм. 
Пористість утворених покриттів контролюється вищевказаними чинниками. 
Згідно з даними SEM, середні розміри пор для покриттів HA та DCPD 
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відповідно становлять 5 та 8 мкм. Обидва покриття добре розподілені і 
рівномірні. 
 
 
Рисунок 2.2 – SEM зображення (при різних збільшеннях) субстратів 
Ti6Al4V, оброблених за ПЕО методом, покритих HA (A, B) та DCPD (D, E). 
Гістограми розподілу розмірів частинок HA (C) та DCPD (F) 
 
Зображення XRD експериментальних зразків та їх фазовий склад щодо 
вибраних елементів наведені на рис. 2.3.  
На обробленому ПЕО субстраті при 85 °C було отримано покриття з 
однофазним DCPD, в той час як підвищення температури підкладки до 140 
°C призвело до утворення фази HA та збільшення товщини покриття. Цей 
результат був підтверджений XRD: на дифрактограмі НА є лише два піки 
титану (002, 310), тоді як серія піків TiO2 присутня в дифрактограмі DCPD 
(рис. 2.3).  
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Рисунок 2.3 – Спектри XRD експериментальних зразків: чистий 
Ti6Al4V субстрат; оброблений PEO Ti6Al4V субстрат; покриття DCPD і HA 
на Ti6Al4V субстраті. Титанові піки позначені індексами Міллера; TiO2 
(рутил) - ▲; DCPD - ♦; НА - ● 
 
Середні розміри кристалітів (L) в напрямку [002] для HA та в напрямку 
[040] для DCPD були оцінені за відповідним розширенням піку за рівнянням 
Шеррера [51]. Розрахунок параметрів структури кристалічної клітини HA 
показав незначні відхилення параметрів a і c (табл. 2.1) порівняно з 
відповідними значеннями для стехіометричного HA (a = 0,942 нм; c = 0,688 
нм). Згідно з даними XRF, атомне співвідношення Ca/P у отриманому HA 
становило 1,64, тоді як для стехіометричного HA це відношення становить 
1,67 (рис. 2.3). Отримані дані вказують на утворення кальцій дефіцитного HA 
з малим вмістом карбонатної фази. 
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Таблиця 2.1 –  Параметри кристалічної структури покриттів DCPD та 
HA. 
Зразок 
Розмір кристалітів для піка 
(002) 
Параметри кристалічної решітки, 
нм 
a b c ε, 103 
HA 26,39 0,936 - 0,657 0,48 
DCPD 29,2 0,574 1,44 0,643 0,63 
 
Іони карбонату з реакційно здатного розчину адсорбувались НА при 
синтезі. Відомо, що карбонатний апатит типу B характеризується 
зменшенням параметра решітки a. Параметри комірки моноклінної решітки 
DCPD оцінювали за допомогою системи лінійних рівнянь з чотирма 
невідомими членами: a, b, c і β [52]. Вклад малих розмірів когерентних 
областей розсіювання та існуючих мікродеформацій у розширення піків був 
визначений методом Вільямсона – Холла, використовуючи піки, які 
відповідають площинам різних порядків відбиття, паралельних напрямку 
[0b0] для DCPD та [00с] для HA. Мікродеформації (ε) для HA є суттєво 
меншими, ніж для DCPD. 
 
Висновки: 
Метод TSD був застосований для нанесення монофазних CaP 
покриттів, а саме HA та DCPD на Ti6Al4V субстрати, попередньо оброблені 
методом плазмо-електролітичного окислення.  
На обробленому ПЕО субстраті при 85 °C було отримано покриття з 
однофазною DCPD, тоді як підвищення температури субстрату до 140 оC 
призвело до утворення фази кальцій дефіцитного HA (Ca/P = 1,64) і 
збільшення товщини покриття. 
За 30 хвилин осадження було отримано покриття HA з товщиною 300 
мкм, що складається з кристалів голкоподібної та пластинчастої форми  з 
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середнім розміром 4 мкм та DCPD покриття товщиною 50 мкм з 
голкоподібними кристалами розміром 7 мкм.  
 
2.2 Біоактивні ZnO та  ZnO/Alg покриття з протимікробними 
властивостями  
 
Модифікація поверхні металевих імплантатів є одним із перспективних 
методів поліпшення фізико-механічних та біологічних властивостей цих 
матеріалів. Відомо, що кістковий мінерал містить деякі заміщення, такі як 
іони натрію (Na), цинку (Zn), магнію (Mg), заліза (Fe) та карбонату (CO3
2−), 
які впливають на швидкість розчинення HA, контролюють його 
кристалічність та структуру [53]. Враховуючи серйозну небезпеку бактерій 
для здоров'я, багато неорганічних матеріалів було розроблено як 
антибактеріальні засоби для знищення бактерій, такі як 2D наноматеріали 
MoS2 [54], оксид графену [55,56], нітрид вуглецю [6], а також матеріали на 
основі Ag [57,58]. Серед них іони Zn та оксид цинку (ZnO) є перспективними 
кандидатами для вирішення проблеми, оскільки вони володіють більшою 
міцністю, стабільністю та селективністю, меншою токсичністю [59].  
У літературі також описані способи нанесення покриття ZnO: 
осадження металоорганічних хімічних парів та термічне випаровування [60], 
мокрий хімічний метод [61], імпульсне лазерне осадження [62], 
розпилювальний піроліз [63], епітаксіальне електроосадження, радіочастотне 
магнетронне розпилення [64]. Вибір методу синтезу визначає фізико-хімічні 
характеристики наночастинок оксиду металу, такі як розмір, дисперсність, 
тип внутрішніх дефектів, морфологію та структуру кристалів [65].  
У свою чергу, вищезазначені фактори впливають на антимікробну 
активність оксиду цинку. Таким чином, було встановлено, що 
кристалографічна орієнтація та тип поверхневої площини монокристалічного 
масиву 1D ZnO впливають на антибактеріальні властивості: мембрана з 
наноматрицями ZnO, орієнтована випадковим чином, демонструє значно 
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кращу антибактеріальну властивість [66]. Наноструктури ZnO у формі 
стрижнів і проводів можуть проникати в клітинні стінки бактерій легше, ніж 
сферичні [67]. Тоді як наночастинки ZnO у формі квітки виявляють більшу 
біоцидну активність проти S.aureus та E.coli, ніж сферичні та стрижнеподібні 
наноструктури [68]. 
У цій роботі для отримання біоактивних покриттів ZnO та ZnO/Alg на 
металевих (Ti6Al4V) субстратах був використаний модифікований TSD 
метод осадження з водних розчинів, який був застосований для утворення 
покриттів на основі кальцій фосфатів (розділ 2.1). Застосування цього 
способу для покриттів ZnO пояснюється подібністю фізико-хімічних 
процесів утворення цих типів покриттів. Як уже зазначалося, процес 
осадження передбачає проходження змінного струму через металеву 
підкладку, занурену у водний розчин. В результаті металевий субстрат 
нагрівається до температури 100 °C за рахунок резистивного нагрівання 
(нагрівання Джоуля), хоча гідропроцес проходить під атмосферним тиском. 
Одним із методів модифікації поверхні титанового імплантату є 
утворення на ньому оксидної TiO2 плівки анодизацією, яка покращує 
антикорозійну стійкість імплантату. Оксидна плівка також характеризується 
високими адсорбційними властивостями. У представленому документі 
покриття ZnO та ZnO/Alg були нанесені на анодовану титанову поверхню. 
 
Матеріали 
Для синтезу використовувались такі сполуки: нітрат цинку Zn(NO3)2 × 
6Н2О, аміак водний NH4OH, сірчана кислота H2SO4, фторид натрію NaF, 
альгінат натрію (E 401, низька в'язкість) виробництва Shanghai Chemical 
Company Ltd, Китай. Всі компоненти були аналітично чистими і 
використовувались без подальшого очищення. 
 
Методика отримання оксидного шару на поверхні субстратів перед 
нанесенням покриттів на основі оксиду цинку 
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Пластина Ti6Al4V (20 × 1,8 × 0,9 мм) була використана в якості 
експериментального субстрату. Зразок перед осадженням шліфували 
папером SiC і промивали етанолом та деіонізованою водою в 
ультразвуковому очищувачі з наступним анодуванням протягом 1 години 
при кімнатній температурі в електроліті наступного складу: H2SO4 - 20% 
мас/мас; NaF - 0,5% мас/мас для утворення на поверхні шару TiO2. 
Пластинки свинцю та титану використовували відповідно як катод та анод. 
Щільність постійного струму 1-1,5 А/дм2 підтримувалася протягом перших 5 
хвилин напругою до 12 В. Подальший процес анодизації проводився без 
коригування значення струму, його щільність становила близько 0,2 А/дм2. 
Анодований титановий субстрат був відпалений при температурі 500 °С 
протягом 1 години в печі з подальшою обробкою етанолом та промиванням 
деіонізованою водою. 
Нанесення ZnO, ZnO/Alg на Ti6Al4V субстрат 
Нанесення покриття з ZnO на титанові субстрати проводилося методом 
TSD, який описаний вище. Середовище для покриття готували наступним 
чином: до 200 мл 0,2 М водного розчину Zn (NO3)2 × 6H2O додавали по 
краплях при інтенсивному перемішуванні 30 мл 25% аміаку для отримання 
прозорого лужного розчину, що містить ZnO наночастинки. Утворення 
наночастинок ZnO в розчині відбувається відповідно до наступної хімічної 
реакції [69]: 
Zn2+ + 4OH− → Zn(OH)4
2− і Zn(OH)4
2− → ZnO + 2H2O + 2OH
− 
Анодований субстрат Ti6Al4V був занурений у підготовлений розчин і 
протягом 20 хвилин через субстрат пропускався змінний електричний струм 
силою 2А, в результаті чого субстрат нагрівався до 80 °С. Це створило 
сприятливі умови реакції для осадження наночастинок ZnO на поверхні 
субстрату. 
Для утворення ZnO/Alg покриття 3 г альгінату натрію розчиняли в 100 
мл 0,01 М NaOH і 4 мл цього 3% лужного розчину по краплях додавали до 
суміші 200 мл 0,2 М Zn(NO3)2× 6 Н2О та 30 мл 25%  аміаку при інтенсивному 
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перемішуванні. Отриманий розчин поміщали в шейкер і перемішували 
протягом 0,5 год (200 об/хв) при кімнатній температурі.  
Способи отримання покриттів ZnO схематично представлені на рис. 
2.4: 
 
 
Рисунок 2.4 – Схема нанесення покриття ZnO на анодований Ti6Al4V 
субстрат за методом TSD 
 
Дослідження та обговорення 
Як було сказано вище, два види покриттів було отримано та 
досліджено: ZnO/Alg покриття нанесене з розчину, що містить полімер Alg і 
ZnO p розчину, що не містить полімеру. СЕМ дає інформацію про 
морфологію поверхні цих покриттів (рис. 2.5). Очевидно, що присутність у 
маточному розчині полімерного компонента альгінату натрію істотно 
впливає на утворення покриттів, тому вони відрізняються за морфологією. У 
присутності альгінату утворюються поодинокі кристали у формі тетраедрів, 
тоді як з розчину, що не містить полімеру, утворюються кулеподібні 
частинки з квітковими вкрапленнями. Товщина покриття ZnO, нанесеного 
протягом 20 хвилин на титанову підкладку, становить 180 мкм, тоді як 
товщина покриття ZnO/Alg, нанесеного за той же час, становить 600 мкм. 
Середня швидкість осадження з розчину, що містить альгінат, становить 30 
мкм/хв, а з розчину, що не містить альгінату - 9 мкм/хв. 
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Рисунок 2.5 – Морфологія поверхні покриттів, отриманих TSD методом 
на титановому субстраті: (A), (B) - ZnO при різних збільшеннях; (C), (D) - 
ZnO/Alg при різних збільшеннях 
 
Основні піки кристалічних фаз TiO2 та ZnO на відповідних 
рентгенівських дифрактограмах від експериментальних зразків позначені 
індексами Міллера (рис. 2.6). На дифрактограмі анодованого 
Ti6Al4Vсубстрата (без покриття) показані піки, що належать TiO2 (карта 
JCPDS № 76-0322 Рутил). Деякі піки рутилу також присутні на 
дифрактограмах зразків із покриттями ZnO та ZnO/Alg, але інтенсивність цих 
піків мінімальна порівняно з піками ZnO. XRD вказує на утворення 
додаткової другорядної фази оксиду титану Ti3O5 (картка JCPDS № 01-072-
2101) після перебування титанового субстрату в лужних умовах при 
осадженні ZnO. Як для покриттів ZnO, так і для ZnO/Alg, аналіз XRD  
показує наявність однофазного ZnO (JCPDS 03-0891) без додаткових піків. 
Піки найвищої інтенсивності при (002) показують, що напрямок росту 
наночастинок ZnO - вздовж осі c для обох покриттів. Але інші піки, 
характерні для фази ZnO, такі як (100), (101), (102), є більш інтенсивними за 
XRD-схемою для ZnO/Alg порівняно з покриттям ZnO, що доводить 
утворення частинок різної форми під впливом молекул полімеру. 
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Рисунок 2.6 – Дифракційні структури зразків: анодований титановий 
субстрат, покриття ZnO та ZnO/Alg, нанесені на титановий субстрат. Піки 
підкладки TiO2 позначені ●; піки оксиду титану Ti3O5 позначені ▲; піки, що 
належать ZnO, позначаються індексами Міллера 
 
Для визначення параметрів структури покриттів використовувався 
метод Харріса (Harris, HTI). Розміри кристалітів за Шеррером (L) оцінювали 
для всіх основних піків фази ZnO, а також розраховували параметри 
кристалічної гратки (a і c, nm) з використанням піків (1 0 3) та (0 0 2) 
відповідно. Хороша роздільна здатність піків (0 0 2) та (0 0 4) дозволила 
відокремити внески від невеликих розмірів когерентних областей 
розсіювання (LWH) та наявність мікронапружень (ε) у розширенні піків. 
Розмежування цих внесків було здійснено методом Вільямсона – Холла. Ці 
результати представлені в таблиці 2.2.  
Кристалічність фази ZnO в отриманому без додавання полімеру 
покритті є вищою, ніж у ZnO/Alg, в той же час інтенсивність більшості піків 
для зразка ZnO/Alg є вищою, що свідчить про більшу товщину покриття в 
цьому випадку. У випадку зразка ZnO спостерігаються  більші значення 
мікронапружень у напрямку (0 0 l). Обидва зразки мають значну текстуру. 
HTI показує її зниження для ZnO/Alg порівняно з ZnO. Очевидно, що зміни в 
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структурі зумовлені впливом альгінату натрію. Альгінатні макромолекули в 
присутності двовалентного металу (Zn2+), як правило, приймають 
впорядковане положення шляхом димеризації [70], тому вони створюють 
контрольовані умови для зростання наночастинок ZnO.  
 
Таблиця 2.2 – Параметри кристалічної гратки ZnO покриттів на 
Ti6Al4V субстратах, отриманих методом TSD. 
 
Антибактеріальну активність покриття ZnO/Alg досліджували проти 
грамнегативної E.coli та грампозитивної бактерії S. Aureus методом дифузії в 
агар та  визначали зону пригнічення росту мікробних клітин. Ріст бактерій 
візуалізували після інкубації субстратів протягом ночі при 37 °С на твердому 
поживному середовищі. Результати антимікробної активності представлені в 
табл. 2.3 та рис. 2.7. Зона інгібування росту (у мм) навколо покритих 
субстратів відображає антимікробний вплив покриття. Чим більша зона 
гальмування, тим більшою є антимікробна активність. 
 
 
Рисунок 2.7 – Антимікробна активність покриття ZnO/Alg проти (A) E. 
coli ATCC 25922; (B) S. aureus ATCC 25923 
Sample Value (100) (002) (101) (110) LWH, nm 
ε, 10–3 
a, nm 
c, nm 
ZnO L, nm 27,3 39,3 26,3 18,0 106,0 0,325 
HTI 0,177 3,389 0,096 0,078 2,862 0,521 
ZnO/Alg L, nm 12,0 50,8 15,7 10,3 69,6 0,322 
HTI 0,036 2,455 0,036 0,047 1,591 0,518 
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Таблиця 2.3 Антимікробна активність покриття ZnO/Alg щодо 
досліджуваних штамів, М ± m. 
Культури мікроорганізмів Зона затримки росту за диско-
дифузійним методом 
ZnO/Alg 
S. aureus ATCC 25923 16.0±1.33 
E. coli ATCC 25922 20.0±0.66 
Note: р≤ 0.05 
 
Таким чином, наночастинки ZnO, осаджені в присутності альгінату на 
субстраті Ti6Al4V методом TSD, демонстрували виражену інгібуючу 
активність як проти бактерій S.aureus, так і проти E.coli.  Хоча точний 
антибактеріальний механізм металічних наночастинок все ще не зовсім 
зрозумілий, запропоновано деякі відмітні моменти, які включають утворення 
реактивних видів кисню (ROS) на поверхні наночастинок оксиду металу, 
вивільнення іонів металів та вторгнення іонів у клітинну стінку бактерій, що 
провокує пряме механічне руйнування мембрани та  спричиняє загибель 
бактеріальної клітини [71,72]. 
 
Висновки: 
Покриття ZnO, ZnO/Alg були отримані на попередньо анодованих 
Ti6Al4V субстратах методом TSD.  
Доведено, що природний біополімерний альгінат має значний вплив на 
формування покриттів, їх морфологію, текстуру, структуру наночастинок 
ZnO.  
Середня швидкість осадження ZnO з розчину, що містить альгінат, 
становить 30 мкм/хв, а з розчину, що не містить альгінату, 6 мкм/хв. Товщина 
покриття ZnO, нанесеного протягом 20 хвилин, становить 180 мкм, тоді як 
товщина покриття ZnO/Alg, нанесеного за аналогічних умов, становить 600 
мкм.  
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Для ZnO покриття характерно збільшення розміру кристалітів та 
мікронапружень у напрямку (0 0 l).  
Покриття ZnO демонструють зони гальмування росту приблизно 16 мм 
для S.aureus і 20 мм для E.coli. Отримані покриття є перспективними для 
медичних імплантатів на основі титану та його сплавів, завдяки їх 
антибактеріальним властивостям. 
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3 ОТРИМАННЯ ТА ДОСЛІДЖЕННЯ БІОАКТИВИХ МАТЕРІАЛІВ НА 
ОСНОВІ ПРИРОДНИХ ПОЛІМЕРІВ ТА ГА З ВМІСТОМ 
НАНОЧАСТИНОК ФУЛЕРЕНУ 
3.1 Розробка та дослідження поліелектролітної мембрани на основі 
природних полімерів та наноструктурованого ГА з імобілізованими 
лікарськими засобами 
 
Розробка призначена для застосування в стоматології. Пародонтит - це 
захворювання ясен, що включає запальний процес та імунну відповідь. Він 
руйнує альвеолярну кістку, цемент, пародонт та ясна внаслідок мікробних 
скупчень [73]. Медикаментозне лікування пародонтиту в даний час є одним з 
найбільш поширених. Новий біоактивний композитний фуллерен-
апатит/поліелектролітний матеріал у вигляді мембран для стоматологічних 
застосувань, був синтезований методом "мокрої хімії" та досліджений 
різними експериментальними методами. При створенні композитного 
матеріалу використовували здатність альгінату натрію до утворення гелю, а 
також антибактеріальні властивості, біосумісність та біодеградацію хітозану. 
Завдяки наявності аміногруп у полімерному ланцюзі хітозану, які у водно-
кислотних середовищах із значенням рН <6,5 протонізуються до утворення 
NH3+ груп, молекули хітозану набувають позитивного заряду, що полегшує їх 
зв'язування з аніонними функціональними групами альгінату натрію, 
утворюючи поліелектролітний комплекс. Локалізуючись поблизу негативно 
заряджених поверхонь мікробних клітин, хітозан проявляє антимікробну дію, 
зв’язуючись із фосфоліпідами оболонки мембрани мікробної клітини, що 
призводить до порушення обмінних процесів та загибелі клітин [74]. У той 
же час структура отриманого апатит/полімерного гідрогелю включає 
наночастинки до 100 нм з характерною реакційною здатністю для таких 
частинок. Наночастинки іммобілізуються в альгінатній матриці, обмеження 
розміру пор якої дозволяє їм залишатися нанорозмірними в суспензії 
протягом тривалого часу до і після сублімації, що значно відрізняється від 
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порошків, в яких частинки НА та інших кальцій фосфатів є агломерованими. 
Оскільки всі наночастинки мають велику площу поверхні та велику вільну 
поверхневу енергію, вони легко агломерируются для зменшення поверхневої 
енергії. Тому попередня дисперсія частинок НА в полімері, здійснена в 
процесі синтезу, є важливим чинником при отриманні гомогенного полімер-
НА композиту.  
Матеріали. Були використані наступні матеріали та хімічні речовини: 
кальцій нітрат тетрагідрат Ca(NO3)2∙4H2O, діамоній гідрофосфат (NH4)2HPO4, 
гідроксид амонію NH4OH, альгінат натрію (низька в'язкість, E407, Китай), 
хітозан (ММ 300 кДа, Acros organics, США), фармацевтичний 0,05% 
хлоргексидин.  
Отримання композитного матеріалу. Гідрогель НА був отриманий за 
методом «мокрої хімії», а саме: для синтезу НА використовували 50 мл 
Ca(NO3)2 · 4H2O (0,167 М) та 50 мл (NH4)2HPO4 (0,1 М).  Гідрофосфат амонію 
додавали по краплях до кальцій нітрат тетрагідрату. Шляхом додавання 
розчину аміаку отримували рH близько 10,5. 100 мл отриманої суспензії 
переносили в побутову мікрохвильову піч Samsung M1712NR для MW 
опромінення  протягом 3 хвилин з наступним охолодженням при кімнатній 
температурі в закритому, але не герметичному посуді. Після промивання 
суспензії до нейтрального значення рН, тверду фракцію зразка 
відокремлювали центрифугуванням. Вміст вологи в отриманому гідрогелі 
НА становив близько 90%. Гідрогель диспергували у 0,05%-ний водний 
розчин гідроксиду натрію під дією ультразвуку з подальшим додаванням 
порошку альгінату натрію таким чином, щоб співвідношення НА:Alg 
дорівнювало 1: 1, в перерахунку на сухі речовини. Пропіленгліколь (10 об.%) 
та емульгатор TWEEN-80 додавали до суміші. Отриману суміш виливали 
шаром з товщиною в 5 мм з подальшим заморожуванням і ліофільним 
сушінням протягом 6 годин в спеціальному лабораторному пристрої ALPHA 
1-2 LDplus. В результаті утворився високопористий проміжний HA-Alg 
скафолд. 
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Наступним етапом готували 30мл 1% хітозану в аскорбіновій кислоті і 
розділяли на 3 частини по 10 мл: 1) контрольний розчин, який містив тільки 
хітозан (без С60 фулерену); 2) розчин хітозану, що містив 100 мг/л фулерену і 
3) розчин хітозану, що містив 200 мг/л фулерену. Після додавання необхідної 
кількості колоїдного фулерену до розчину хітозану застосовували 
ультразвукове перемішування з метою отримати гомогенну суспензію.  
Попередньо отримані експериментальні HA-Alg скафолди насичували  
підготовленими розчинами хітозану протягом 12 годин з подальшим 
промиванням у дистильованій воді та сушінням при 37 °С. Отримані зразки в 
подальших дослідженнях названі, як HA-Pol, HA-Pol-100Full, HA-Pol-
200Full.  
Модельний лікарський засіб Хлоргексидин вводили в HA-Pol, HA-Pol-
100Full та HA-Pol-200Full методом насичення з подальшим висушуванням. 
Дослідження та обговорення 
На рис. 3.1 представлено SEM зображення морфології поверхні, типове 
для фуллерен-вмісного зразку на основі гідроксиапатиту, альгінату та 
хітозану. Спостерігається багатошарова полімерна структура з вкрапленнями 
кубічних частинок HA. 
 
Рисунок 3.1 – Морфологія зразка НА-Pol-100Full при різному 
збільшенні 
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Як було зазначено вище, основою експериментальних зразків є НА, 
рентгенівський дифракційний спектр якого показаний на рис. 3.2. Результати 
XRD показують наявність лише однієї фази - HA (JCPDS 9-432) із середнім 
розміром кристалітів 20 нм у напрямку c. Невелике відхилення параметрів 
кристалічної решітки в одержаному HA (a = 0,939 нм; c = 0,686 нм) 
порівняно зі стехіометричним HA (a = 0,9421 нм; c = 0,6881 нм) вказує на 
утворення незначної фракції карбонат-заміщеного HA. 
 
 
Рисунок 3.2 – Дифрактограми від зразка НА, висушеного при 37 oC і 
відпаленого при 900 oC 
 
Тест на здатність до поглинання та утримання рідини. Біомедичне 
застосування пред'являє особливі вимоги до синтезованого матеріалу. 
Матеріал не повинен зазнавати значних об'ємних змін, щоб не викликати 
напругу у навколишніх тканинах. Отже, поглинання води (набрякання) та 
здатність до утримання води під час зберігання експериментальними 
композитними матеріалами є важливими факторами. Як було сказано вище, 
дослідження ступеню набрякання проводили в розчині SBF протягом 1 
години при 37 oC. Як і очікувалося, ліофілізовані зразки мають підвищену 
здатність до поглинання рідини. Результати свідчать, що включення 
фулерену до складу композитів призводить до зниження ступеня поглинання 
(набрякання) та утримання залишкової рідини (рис. 3.3). Очевидно, що 
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частково це є результатом гідрофобності наночастинок фулерену. Крім того, 
зразки, що містять фуллерен, мають більш високу здатність зберігати форму 
гранул під час постійних коливань в шейкері (80 об/хв) при 37 °С протягом 7 
днів. 
  
 
Рисунок 3.3 – Ступінь поглинання (набрякання) (Sw) та здатність 
утримувати рідину (Er) композитами HA-Pol, HA-Pol-100Full та HA-Pol-
200Full через 1 годину дослідження 
 
Дослідження ВЕРХ проводили для перевірки впливу складу матеріалу 
на його здатність вивільняти модельний лікарський засіб у фізіологічному 
розчині. Фармацевтичний 0,05% хлоргексидин (СНХ) вводили в композити 
методом насичення. СНХ дуже поширений у стоматологічній медицині як 
антибактеріальний засіб проти грампозитивних та грамнегативних бактерій 
та грибів. Він має здатність зменшувати кількість шкідливих бактерій у роті, 
працює на лікування гінгівіту та сприяє загоєнню запалених ясен [75]. 
Результати (рис. 3.4) показали, що вивільнення CHX з усіх 
експериментальних зразків триває протягом 48 годин, після чого 
концентрації починають знижуватися внаслідок розведення, що відбувається 
в результаті додавання аліквоти свіжого розчину PBS після кожного відбору 
проб. У випадку контрольного  зразка ми спостерігаємо нерівномірність і 
зменшення кількості вивільненого препарату протягом перших 3 годин. Як 
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було відмічено [76], полімери утворюють дифузійний бар'єр для початкового 
вивільнення лікарського засобу. Додавання фулерену прискорює та вирівнює 
кінетику вивільнення CHX протягом перших годин, очевидно, через 
гідрофобність фулерену та відштовхування гідрофільних молекул CHX. З 
цієї ж причини ми спостерігаємо швидше і більш об’ємне вивільнення CHX з 
проб, що містять фулерен. 
 
 
Рисунок 3.4 – Концентрація хлоргексидину в PBS (мкг/мл), що 
виділяється з експериментальних зразків 
 
В результаті дослідження було доведено наступне: 
Дані XRD вказують на утворення під впливом MW-опромінення лише 
однієї фази гідроксиапатиту (JCPDS 9-432) із середнім розміром кристалітів 
20 нм та малим вмістом карбонату.  
Включення фуллерену С60 до зразків призводить до зниження ступеня 
набрякання  приблизно на 60%, а ступеня утримування залишкової кількості 
рідини - приблизно на 50%.  
Зразки, що містять фуллерен, мають більш високу здатність зберігати 
форму під час коливань в шейкері (80 об/хв) при 37 °С протягом 7 днів. 
Дослідження ВЕРХ показали здатність використовувати матеріал як 
систему тривалого (96 годин) вивільнення ліків. Додавання фулерену 
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прискорює вивільнення CHX на 48 годин та вирівнює динаміку виходу 
лікарського засобу.  
 
3.2 Дослідження біоактивності композитів з вмістом наночастинок 
фулерену С60 в модельних реакціях in vitro  
 
Біоактивний композитний матеріал на основі HA, CS та C60 у формі 
гранул розміром 2 мм був синтезований та досліджений у ході даної роботи. 
Утворення гідрогелю HA-CS, що лежить в основі композитних матеріалів, 
відбувалося під впливом MW, що значно (до 3 хв) скорочує час синтезу 
порівняно з класичним методом, який включає конверсійну передачу тепла 
та старіння розчину протягом не менше 24 год. У разі MW випромінювання 
електричне поле поляризує одночасно всі молекули в розчині, що сприяє  
швидкому перетворенню електромагнітної енергії в тепло та призводить до 
надшвидкого нагрівання всього матеріалу [34, 77]. Отримані гранули 
являють собою матрицю, утворену шляхом зшивання макромолекул CS з 
ТПФ, яка містить іммобілізовані неорганічні частинки HA та C60.  
ТПФ з низькою молекулярною вагою належить до групи неорганічних 
поліфосфатів, відомих як терапевтичний засіб, що стимулює фактор росту 
фібробластів і підсилює остеогенну диференціацію стовбурових клітин [78]. 
Матеріали. Були використані наступні матеріали та хімічні речовини: 
фулерен C60 (водний колоїдний розчин із середнім розміром частинок 50 нм), 
приготований відповідно до [79,80], хлорид кальцію CaCl2, ортофосфорна 
кислота H3PO4, натрію гідроксид NaOH, натрію триполіфосфат Na5P3O10 
(виробництво в Китаї), хітозан (M.М. 300 кДа, Acros organics, США), 
фармацевтичний Анестезин.  
Приготування гідрогелю HA-CS. До 100 мл 0,1М CaCl2 додавали 10М 
NaOH для досягнення значення рН = 12. До вищевказаного розчину додавали 
100мл 0,06М H3PO4, що містить 0,4г CS (М.М. 150 кДа). Отриману суміш 
піддавали мікрохвильовому опроміненню при потужності 600 Вт протягом 3 
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хв. Після охолодження осад відокремлювали центрифугуванням і промивали 
деіонізованою водою. Вміст вологи в отриманій речовині становив 85%. 
Зразок був названий гідрогелем HA-CS і використовувався для подальшої 
підготовки композитів, що містять С60. 
Приготування гранул HA-CS та HA-CS-C60. Розчин C60 в ультрачистій 
воді (2,6 мг/мл) додавали до 3% розчину CS в 1% оцтовій кислоті. Суміш 
обробляли ультразвуком протягом 20 хвилин. Було приготовано дві 
однорідні колоїдні суспензії СS-C60, в яких концентрація С60 становила 0,15 
та 0,3 мг/мл. Кожну з цих двох суспензій (CS-0,15C60 та CS-0,3C60) додавали 
до гідрогелю HA-CS у ваговому співвідношенні 1:1, а суміші обробляли 
ультразвуком протягом 5 хв з подальшим крапанням в 1% розчин натрію 
триполіфосфату (ТПФ) для формування гранул протягом 24 годин. Утворені 
гранули відокремлювали від рідкої фракції фільтруванням, ретельно 
промивали деіонізованою водою і сушили при кімнатній температурі. Зразки 
були називані HA-CS-0.15C60 та HA-CS-0.3C60. Для порівняння фізичних та 
хімічних властивостей також були отримані гранули за вищеописаною 
технологією, але без вмісту C60. Цей зразок отримав назву HA-CS і 
використовувався як контрольний. 
Внесення анестезину до складу гранул HA-CS та HA-CS-C60. В якості 
модельного лікарського засобу використовували фармацевтичний розчин 
анастезину з концентрацією 11,76 мг/мл. Анастезин (C9H11NO2) - гідрофобна 
молекула (М.м. 165,189 г/моль), погано розчинна у воді, що визначає її 
мінімальне поглинання. Він використовується як ключовий компонент у 
численних фармацевтичних препаратах для хірургічної або процедурної 
місцевої анестезії. Експериментальні зразки насичували розчином анастезину 
протягом 24 годин з наступним сушінням при 37 oC. 
Дослідження XRD та FTIR. Проведені рентгенологічні дослідження для 
зразків HA-СS, HA-CS-0.15C60 і HA-CS-0.3C60 після сушіння при 37 
оС і 
після спікання при 700 oC. Результати показують наявність однієї фази HA 
(JCPDS 9-432) в обох випадках. Незначне відхилення параметрів 
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кристалічної решітки НА в отриманих композитах (а = 0,9415 нм; с = 
0,6882 нм) порівняно зі стехіометричним НА (а = 0,9421 нм; с = 0,6881 нм)  
є результатом адсорбції під час синтезу іонів карбонату, джерелом яких є 
атмосферний вуглекислий газ.  Це призвело до утворення кальцій-
дефіцитного карбонат заміщеного HA, в якому співвідношення Са/Р 
становить 1,63 за даними RFA. Цей факт підтверджується подальшими 
дослідженнями FTIR, які демонструють наявність смуг поглинання 
карбонатів у 874 та 1420 см-1 [81] і свідчать про утворення карбонатного 
типу апатиту А типу внаслідок часткової заміни групи РО4
3– на карбонатні 
іони [82]. 
 
 
Рисунок 3.5 – Спектри FTIR підготовлених зразків: HA-CS (1); HA-
CS-0.15C60 (2); HA-CS-0.3C60 (3) і порошок CS (4) 
 
На рис. 3.5 показані спектри FTIR синтехованих композитів, а саме: 
HA-CS (крива 1), HA-CS-0.15C60 (крива 2), HA-CS-0.3C60 (крива 3) та 
порошок CS (крива 4). Спектр FTIR чистого CS порівнювали зі спектром 
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для композитів HA-CS-C60. Експериментальні зразки демонструють 
характерні смуги поглинання PO4
3- групами у HA при 1190-970 см-1 (3) та 
670-520 см-1 (4). Широка смуга при 3200-3500 см-1 належить валентним 
коливанням  H-O-H адсорбованої води. Слід зазначити, що спектри FTIR 
для всіх композитів, незалежно від кількості C60 у їх складі, схожі і 
демонструють смуги поглинання CS при 2850 та 2990 см -1 (аліфатична -
CH2), 1660 см
-1 (амід I C = O), 1570 см-1 (валентні коливання аміно групи -
NH2) і 1380 см
-1 (амід III). Після утворення гідрогелю HA-CS під впливом 
MW випромінювання всі основні смуги CS зберігаються, що вказує на 
відсутність негативного впливу MW на макромолекулу CS. У той же час, у 
спектрах гранул, що містять С60, після зшивання макромолекул CS з ТПФ 
натрію, відбувається значне зниження інтенсивності смуг на 1380 см -1 
(валентні коливання C-N у поєднанні з NH у площинній деформації), 1660 
см-1 (валентні коливання С-О) та коливання 1570 см-1, віднесені до груп 
NH3+. 
TEM зображення та схеми дифракції електронів (ЕД) композиту HA-CS 
(рис. 3.6) вказують на утворення голкоподібних кристалів НА при синтезі в 
присутності CS та під впливом мікрохвильового випромінювання. 
Агломерати кристалітів мають середній розмір 80 нм. Очевидно, що 
поверхнева енергія нанокристалітів, синтезованих під впливом MW, є 
найвищою. Цей фактор сприяє збільшенню швидкості їх агломерації. ЕР 
підтвердило, що неорганічний компонент досліджуваного матеріалу 
представлений фазою НА. 
На рис. 3.7 показано СЕМ зображення морфології поверхні HA-CS-
0.15C60. Зразки, що містять С60, характеризуються досить щільною, і в той же 
час багаторівневою поверхнею з кулькоподібними кристалічними 
агломератами HA. Контрольний зразок HA-CS має меншу щільність і більшу 
пористість порівняно з іншими. 
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Рисунок 3.6 – Спектри зображень ТЕМ та ЕД експериментальних 
композитів 
 
 
Рисунок 3.7 – Морфологія зразка HA-CS-0.15C60 при різному 
збільшенні 
 
Дослідження ступеню набрякання та поглинання рідини. Для 
дослідження ступеня набрякання гранули HA-CS, HA-CS-0.15C60 та HA-CS-
0.3C60 поміщали у пробірки з розчином PBS (pH = 7,4) на 14 днів при 
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постійному перемішуванні в шейкері (80об/хв) при температурі 37 °С. PBS – 
це сольовий розчин на водній основі, що містить динатрій гідрофосфат 
Na2HPO4 (10 ммоль/л), хлорид натрію NaCl (137 ммоль/л), хлорид калію КCl 
(2,7 ммоль/л) та калій дигідрофосфат KH2PO4 (1,8 ммоль/л) [83]. Потягом 
експерименту всі зразки зберегли свою форму, а ступінь їх набрякання 
становив від 38% для контрольного HA-CS до 48% для HA-CS-0,3C60. 
Отримані дані є  значно нижчими порівняно з композитами HA-Alg 
(альгінати) з багатостінними вуглецевими нанотрубками (MWCNT), які, за 
нашими попередньо опублікованими даними, мали ступінь набрякання через 
3 дні приблизно на 90%. Відносно низький ступінь набрякання зразків, що 
містять CS, можна пояснити тим, що вже на першій стадії утворення 
гідрогелю HA-CS іони Са2+ взаємодіють з гідроксильними групами молекул 
CS, створюючи щільно пов'язаний комплекс між CS та НА [84], залишаючи 
меншу кількість гідрофільних груп для взаємодії з водою. Більш того, на 
другій стадії синтезу під час формування гранул утворюється матриця CS 
завдяки взаємодії протонованих у оцтовокислому середовищі аміногруп 
макромолекул CS та негативно заряджених іонів солі ТПФ (Na5P3O10), які при 
кислотних значеннях (рН = 3) у розчині присутні у вигляді аніонів фосфонію 
P3O10–5 [85]. У той же час введення С60 в композитну структуру викликало 
збільшення кількості адсорбованої рідини (рис. 3.8). 
Цікаво, що маючи більш високий рівень набрякання, зразки з вмістом 
С60 демонструють підвищену здатність до збереження своєї форми. Це 
можна пояснити тим, що С60 впливає на просторове розташування 
макромолекул СS та індукує формування іншої структури порівняно з 
контрольним зразком, що не містить С60. Додавання С60, очевидно, збільшує 
в складі ступінь згуртованості, основою якого може бути сила 
міжмолекулярної взаємодії. 
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Рисунок 3.8 – Ступінь набрякання композитів HA-CS, HA-CS-0.15C60 і 
HA-CS-0.3C60 після 14-денного перебування у розчині PBS. Примітка: р≤0,05 
 
Подальші дослідження ВЕРХ (рис. 3.9 б) підтверджують, що ступінь 
руйнування зразків, виражений у кількості продуктів розпаду, для 
контрольного зразка, що не містить С60, був значно вищим порівняно зі 
зразками, що містять С60. 
Дослідження ВЕРХ. Дослідження гранул HA-CS-С60, насичених 
анестезином, як систем для тривалого вивільнення ліків, проведено на рис. 
3.9. Поверхня зразків була зоною найбільшої концентрації анестезину. Це 
спричинило прискорене вивільнення препарату протягом першої доби. 
  
Рисунок 3.9. Концентрація анестезину в PBS (мг/мл), який виділяється 
з дослідних зразків протягом 18 днів (а); порівняння кількості продуктів 
деструкції, вивільнених з HA-CS та HA-CS-0.3C60 протягом 18 днів (b) 
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На рис. 3.9а можна виділити дві основні стадії вивільнення лікарського 
засобу: протягом першої доби та після першої доби до кінця вивільнення. 
Перша стадія характеризується відносно високою швидкістю вивільнення 
поверхнево-адсорбованого анестезину. Після першого дня вивільнення ліків з 
усіх експериментальних зразків відбувається майже рівномірно протягом 
усього періоду дослідження, а саме протягом 15, 16 та 18 днів для HA-CS, 
HA-CS-0,15C60 та HA-CS-0,3C60, відповідно. Кінетика вивільнення 
фулереновмісних зразків схожа на контрольні зразки, але зразки, що містять 
С60, мають більш стійку форму. 
 Вивільнення лікарського засобу із зразків, що містять С60, 
контролюється виключно дифузійними силами, тоді як вивільнення 
лікарського засобу з контрольного зразка визначається як дифузією 
препарату, так і деградацією гранул. Збільшення вмісту С60 з 0,15 до 0,3 
мг/мл подовжує вивільнення анаестезину на 2 дні. Можна припустити, що 
уповільнення вивільнення ліків із зразків, що містять С60, відбувається 
внаслідок гідрофобних взаємодій С60 та Анаестезину. Таким чином, зміна 
вмісту С60 дозволяє регулювати час виходу препарату. 
Вивчення кінетики вивільнення анестезину дозволило перевірити 
здатність С60 контролювати профіль вивільнення лікарського засобу. Слід 
зазначити, що системи вивільнення лікарських засобів можна розділити на 
два різних класи [86]: тривале вивільнення та контрольоване вивільнення. 
Системи стійкого вивільнення - це суміш агентів, які впливають на чисту 
швидкість розчинення лікарського засобу. Системи з контрольованим 
вивільненням складаються в основному з молекули лікарського засобу та 
біоінертного або біосумісного полімеру. Такі системи, здатні контролювати 
швидкість вивільнення лікарського засобу, забезпечувати постійну 
абсорбцію ліків та підтримувати стабільні концентрації в плазмі протягом 
тривалого періоду часу та запобігати розвитку небажаних ефектів від 
концентрації.  
59 
 
Багато лікарських засобів, які знаходяться в базовому стані, 
демонструють профіль вивільнення першого порядку, який часто називають 
«вибуховим вивільненням», що супроводжується постійним зниженням 
концентрації ліків у фізіологічному середовищі [87]. Фармакокінетика цього 
підходу виявляє багатократні екстремальні мінімуми та максимуми, які 
характеризують нерівномірне вивільнення лікарського засобу, і це найбільш 
неідеально з точки зору обмеження потенційно токсичних над дозуванням 
молекул лікарських засобів. Ідеальний фармакокінетичний процес може бути 
представлений профілем кінетики вивільнення нульового порядку, який 
описує системи, в яких швидкість вивільнення ліків є постійною протягом 
певного періоду часу [88]. Для того, щоб визначити кращу модель опису 
профілю вивільнення анаестезину, для декількох математичних моделей 
випуску ліків було розраховано найменші квадратичні відхилення R2, що 
представляють суму квадратичних відхилень теоретично обчислених точок 
від практично отриманого значення за моделлю нульового порядку та 
моделлю Корсмейєра-Пеппаса. У результаті розрахунків (рис. 3.10) була 
обрана модель Корсмейєра-Пеппаса, яка представлена наступним рівнянням 
𝑀𝑡
𝑀∞
= 𝑘 ∙ 𝑡𝑛,                                                (2) 
де k - кінетична константа полімерної системи;  
Mt - кількість лікарського засобу, що виділяється за час t;   
M∞ - загальна кількість вивільненого препарату;   
n - показник, який характеризує механізм вивільнення з 
лікарської/полімерної системи (n = 0,5 - Fickian дифузія; n = 1 - кінетичний 
профіль вивільнення нульового порядку; 0,5 <n <1,0 - non-Fickian 
диффузія). 
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Рисунок 3.10  – Графічне зображення профілю кінетичного вивільнення 
Anaesthesinum з експериментальних зразків. R2 - коефіцієнт відхилення 
 
Розрахунок проводився для рівномірного вивільнення лікарського 
засобу (II стадія, рис. 3.10) через 1 добу дослідження, оскільки на першій 
стадії відбувалося активне вивільнення анаестезину з поверхневих шарів. 
Було встановлено, що показник вивільнення n набуває значень від n = 0,75 до 
n = 0,82 (табл. 1), демонструючи кінетику non-Fickian дифузії [89]. 
 
Таблиця 3.1 –  Параметри профілю вивільнення лікарського засобу для 
експериментальних зразків. 
Зразок k n r* 
HA-CS 0.065 0.748 0.9985 
HA-CS-0.15C60 0.067 0.757 0.9996 
HA-CS-0.3C60 0.059 0.818 0.9991 
* Тут r - коефіцієнт кореляції (-1≤ r ≤1). 
 
Значення обчисленого коефіцієнта кореляції для досліджуваних зразків 
r = 0,99 означає, що вивільнення анаестезину протягом 18 днів близьке до 
кінетичного профілю вивільнення нульового порядку, що не суперечить 
літературним даним [90]. 
Антибактеріальну активність експериментальних зразків 
досліджували проти грамнегативної E. сoli ATCC 25922 та грампозитивної 
бактерії S. aureus ATCC 25923 методом визначення зони інгібування. Слід 
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зазначити, що досліджувані зразки характеризуються низьким ступенем 
розчинності, що спричиняє затримку дифузії наночастинок С60 зі складу 
композитів. Тому, антимікробний тест проводили з використанням 
гідрогелів, ідентичних за складом до досліджуваних гранул. Зона затримки 
росту (у мм) відображає антимікробну сприйнятливість зразків - чим більша 
зона гальмування, тим більша антимікробна активність. 
 
 
Рисунок 3.11 – Протимікробна активність зразків НА-CS (1), HA-CS-
0,0004C60 (2) та HA-CS-0,004C60 (3) проти S. aureus ATCC 25923 (зверху) та E. 
coli ATCC 25922 (знизу). Примітка: р≤0,05 
 
Експерименти показали, що зразки НА-CS, HA-CS-0.15C60 та HA-CS-
0.3C60 не виявляли антимікробної активності. Додаткові дослідження на 
зразках з різним вмістом C60 (а саме 0,08, 0,04, 0,004, 0,0004) показали, що 
зниження концентрації до 0,004 мг/мл забезпечує антимікробний ефект 
композиту HA-CS-0,004C60 проти S.aureus ATCC 25923, який 
підтверджується утворенням зони гальмування росту 16±1 мм (рис. 3.11). У 
той же час практично відсутня антибактеріальна активність (ZOI приблизно 
10 ± 2 мм) зазначеної концентрації C60 проти E.coli ATCC 25922.  
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Механізм антимікробної дії С60 не зовсім зрозумілий. Відомо, що 
молекули С60 здатні локалізуватися в багатих на ліпіди ділянках, таких як 
клітинні мембрани, і вони можуть брати участь в окислювально-
відновлювальних реакціях [91]. Вважається, що реактивні види кисню (ROS) 
беруть участь у руйнуванні бактеріальної мембрани клітин та перекисному 
окисленні ліпідів [92]. Також показано, що чим менший ступінь агрегації С60, 
тим вище антибактеріальна активність. Це явище пояснюється тим, що в 
суспензії менші агрегати C60 мають більшу загальну площу поверхні, що 
забезпечує більш високу антибактеріальну активність [21]. Оскільки CS є 
складовим компонентом композитного матеріалу, ми припускаємо, що 
антимікробний ефект може бути результатом синергетичного ефекту CS та 
C60. Механізм дії CS включає позитивно заряджені частинки CS, які 
взаємодіють з негативно зарядженими клітинними мембранами, викликаючи 
збільшення мембранної проникності і, зрештою, розрив та витік 
внутрішньоклітинних компонентів [93]. В іншому запропонованому 
механізмі CS утворює хелатні комплекси з мікроелементами, викликаючи 
пригнічення активності ферментів [94]. 
Дослідження життєздатності клітин. Аналіз відновлення резазурину 
показав достатню проліферацію клітин остеобластів на 3-й день при 
порівнянні з позитивним контролем ПКТ (пластична культура тканини) (рис. 
3.12D). Не було суттєвої різниці між зразками НA-CS та HA-CS-0.15C60, 
проте HA-CS-0.3C60 (вміст C60 становить 0,3 мг/мл) значно підвищує 
життєздатність клітин (p=0,034) порівняно з іншими експериментальними 
групами. Клітини остеобластів мають нормальну структуру при 
мікроскопічному дослідженні, але лунка із зразком HA-CS-0.3C60 показала 
краще злиття клітин (рис. 3.12С). У лунках із зразками НА-CS та HA-CS-
0.15C60 наявні деякі продукти деструкції (рис. 3.12 А та В), що, ймовірно, 
може впливати на життєздатність клітин. 
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Рисунок 3.12 – Оптичне зображення первинних клітин остеобластів 
людини на 3-й день після культивування з експериментальними зразками 
НА-CS (A), HA-CS-0.15C60 (B) та HA-CS-0.3C60 (C) та виживання клітин, 
визначене з застосуванням резазурину (D). Червоні стрілки показують 
продукти деструкції 
 
Тест на життєздатність клітин вказує на відсутність токсичної дії 
композитів, що містять, 0,3 та 0,15 мг/мл C60, що добре узгоджується з 
нашими останніми результатами щодо чистого С60: при концентрації до 0,144 
мг/мл він не виявляє токсичності щодо ембріональної нирки людини 
(HEK293) клітини зі значенням IC50 0,383 мг/мл. 
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Висновок: 
Синтез з MW опроміненням потужністю 600 Вт значно (до 3 хв) 
скорочує час утворення гідрогелю HA-CS і не впливає на структуру 
макромолекул CS та сприяє збільшенню агломерації кристалітів. 
 Дані XRD та FTIR підтвердили утворення кальцій-дефіцитного 
карбонат-заміщеного HA (Са/Р = 1,63).  
Збільшення вмісту C60 дозволяє підвищити стійкість гранул до 
руйнування і, таким чином, регулювати час вивільнення препарату. 
Дослідження ВЕРХ показує, що CS та C60 забезпечують пролонговане 
вивільнення анастезину до 18 днів за рахунок міжмолекулярної гідрофобної 
взаємодії.  
Утворення зони інгібування росту мікроорганізмів (ZOI) показує 
антимікробну дію композитів, що містять 0,004 мг/мл C60, проти S. aureus 
ATCC 25923 та E. coli ATCC 25922 (ZOI 16 ± 1 мм та 10 ± 2, відповідно).  
Тест на життєздатність клітин вказує на відсутність токсичності 
композитів, що містять 0,3 і 0,15 мг/мл  фулерену C60. 
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ВИСНОВКИ 
 
1. Розроблений та досліджений композитний матеріал у формі гранул з 
покращеними механічними властивостями на основі гідроксиапатиту, 
альгінату та оксиду графену для лікування твердої кісткової тканини. 
Доведено, що: 
– Обробка ультразвуком на стадії синтезу  забезпечує рівномірний 
розподіл частинок GO в Alg матриці, а альгінат діє як диспергатор. 
– Наночастинки GO у поєднанні з зшитими іонами кальцію (Ca2+) 
макромолекулами альгінату, сприяють посиленню механічних властивостей 
отриманих гранул.  
– Додавання GO підвищує модуль Юнга зразка HA-Alg-10GO до1325 
Мпа порівняно з HA-Alg (793 МПа),  збільшує щільність матеріалу з 2,03 до 
2,11 г/см3 і знижує ступінь набухання в PBS зі 103 до 61% для HA-Alg та HA-
Alg-10GO відповідно. 
– Зразки з вмістом GO демонструють пролонговане на 48 годин 
вивільнення хлоргексидину порівняно з пробою, що не містить GO. 
– Іn vivo  дослідження на лабораторних щурах доводить біоактивність 
та остеопровідність матеріалу, відсутність запалення кісткової тканини. 
2. Наноструктурований композитний матеріал з протимікробними 
властивостями у вигляді гідрогелю та гранул на основі HA, Alg та 
мікрочастинок ZnO був виготовлений під вплив мікрохвильового 
опромінення. Дослідженнями доведено:  
– Утворення гідроксиапатиту зі співвідношенням Са/Р = 2.15, що 
відповідає стехіометричному апатиту. 
– Середній розмір кристалітів HA становить 40 нм, кристалітів ZnO  25 
нм - 11 мкм. Неорганічна HA-ZnO фаза розподіляється в полісахаридній 
матриці альгінату, що відповідає структурам природних кісткових 
нанокомпозитів. 
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– Додавання ZnO  до складу композиту збільшує пористість в 5 разів. 
– Збільшення часу зшивання в розчині CaCl2, призводить до зниження 
ступеню набрякання в фосфатно - буферному сольовому розчині до 2 разів 
– Зразки, що містять ZnO, менш чутливі до набрякання в нейтральному 
середовищі при рН = 7.3, ніж у кислому середовищі при рН = 4.5.  
– Зазначена концентрація ZnO в композитному матеріалі на основі НА 
забезпечує слабку антимікробну активність. 
– Запропоновано механізм протимікробної активності ZnO. 
– Іn vitro дослідження  біосумісності та цитотоксичності встановили 
незначний вплив застосованого вмісту цинку оксиду 
3. Метод термічної депозиції (TSD) був застосований для нанесення 
монофазних CaP покриттів, а саме HA та брушиту (DCPD) на Ti6Al4V 
субстрати, попередньо оброблені методом плазмо-електролітичного 
окислення (РЕО). Структура покриттів досліджена методами рентгенівської 
дифракції та СЕМ. Доведено, що:  
– На обробленому ПЕО субстраті при 85 °C було отримано покриття, 
яке складається  з фази DCPD, тоді як підвищення температури субстрату до 
140 оC призвело до утворення фази кальцій дефіцитного HA (Ca/P = 1,64) 
– Підвищення температури субстрата сприяє  збільшенню товщини 
покриття. 
– За 30 хвилин осадження було отримано покриття HA з товщиною 300 
мкм, що складається з кристалів голкоподібної та пластинчастої форми  з 
середнім розміром 4 мкм та DCPD покриття товщиною 50 мкм з 
голкоподібними кристалами розміром 7 мкм.  
4. Біоактивні покриття ZnO, ZnO/Alg з протимікробними 
властивостями були отримані на попередньо анодованих Ti6Al4V субстратах 
методом TSD. Доведено, що: 
– Природний біополімер альгінат має значний вплив на формування 
ZnO покриттів, їх морфологію, текстуру, структуру наночастинок.  
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– Присутність полімеру в розчині прискорює осадження покриття.  
– Середня швидкість осадження ZnO з розчину, що містить альгінат, 
становить 30 мкм/хв, в той час, як з безальгінатного розчину - 6 мкм/хв.  
– Товщина покриття ZnO, нанесеного протягом 20 хвилин, становить 
180 мкм, тоді як товщина покриття ZnO/Alg, нанесеного за аналогічних умов, 
становить 600 мкм.  
– Для ZnO покриття характерно збільшення розміру кристалітів та 
мікронапружень у напрямку (0 0 l).  
– Покриття ZnO  та ZnO/Alg демонструють зони затримки росту 
мікроорганізмів близько 16 мм для S.aureus і 20 мм для E.coli.  
– Отримані покриття є перспективними для медичних імплантатів на 
основі титану та його сплавів, завдяки їх антибактеріальним властивостям. 
5. Поліелектролітний композит на основі гідроксиапатиту (HA), 
альгінату натрію (Alg) та хітозану (CS) у формі мембран з вмістом 
неорганічних наночастинок фулерену С60, був синтезований у вигляді 
мембрани та досліджений різними експериментальними методами. Доведено, 
що: 
– Включення фуллерену С60 до зразків призводить до зниження ступеня 
набрякання  приблизно на 60%, а ступеня утримування залишкової кількості 
рідини - приблизно на 50%.  
– Зразки, що містять фуллерен, мають більш високу здатність зберігати 
форму під час коливань в шейкері (80 об/хв) при 37 °С протягом 7 днів. 
– Матеріал може бути застосований для  тривалого (96 годин) 
вивільнення ліків. Додавання фулерену подовжує вивільнення хлоргексидину 
на 48 годин та вирівнює динаміку виходу лікарського засобу. 
– Матеріал має протимікробні властивості . 
– Біосумісний з нативним оточенням, матеріал може бути 
використаний в хірургічній та консервативній стоматології для лікування 
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захворювань пародонту, стимулювати відновлення кісткової тканини як 
додаткове джерело іонів кальцію та фосфору.  
6. Біоактивний композитний матеріал на основі HA, CS та C60 у формі 
гранул розміром 2 мм був синтезований та досліджений у ході даної роботи. 
Отримані гранули являють собою матрицю, утворену шляхом зшивання 
макромолекул CS з ТПФ, яка містить іммобілізовані неорганічні частинки 
HA та C60. Доведено, що: 
– Застосоване при синтезі MW опромінення потужністю 600 Вт значно 
(до 3 хв) скорочує час утворення гідрогелю HA-CS і не впливає на структуру 
макромолекул CS.  
– Збільшення вмісту C60 дозволяє підвищити стійкість гранул до 
руйнування і, таким чином, регулювати час вивільнення препарату зі складу 
композиту. 
– CS та C60 забезпечують пролонговане вивільнення анаестезину до 18 
днів за рахунок міжмолекулярної гідрофобної взаємодії.  
– Підтверджена протимікробна дія синтезованих композитів, що 
містять 0,004 мг/мл C60, проти S. aureus ATCC 25923 та E. coli ATCC 25922 
(ZOI 16 ± 1 мм та 10 ± 2, відповідно).  
– Тест на життєздатність клітин вказує на відсутність токсичності 
композитів, що містять 0,3 і 0,15 мг/мл  фулерену C60. 
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